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Le système neuro-musculo-squelettique a fait l'objet de nombreux travaux de 
modélisation autant au niveau du mécanisme de contraction et de recrutement des 
muscles qu'au niveau de la redondance et des caractéristiques des stratégies de 
recrutement. Afin d'étudier les problématiques liées aux troubles musculo-squelettiques 
du rachis, des chercheurs ont développé des modèles biomécaniques dont certains ont 
été utilisés pour L'étude de la scoliose idiopathique et les lombalgies. Toutefois, peu 
intègrent adéquatement le comportement stmctural et neumphysiologique du contrôle 
moteur et la majorité utilise des approches heuristiques explicites dans le processus de 
solution. Par conséquent, ce projet porte sur le développement de la modélisation du 
contrôle neural d'un modèle biomécanique du tronc utilisant la méthode des éléments 
finis afin de permettre l'étude des troubles muscdo-squeleîtiques. 
Les objectifs spécifiques de ce projet ont consisté à (1) raffiner la modélisation des 
muscles du modèle par éléments finis, (2) étudier et comparer les caractéristiques des 
stratégies de recrutement musculaire et du processus de génération des commandes 
motrices obtenues des simulations de mouvements volontaires chez des sujets sains et 
pathologiques, et (3) intégrer une technique d'apprentissage supervisé basée sur les 
réseaux neuronaux pour la prédiction des commandes motrices nécessaires aux 
simulations de mouvements volontaires. 
Le rafiinement de la modélisation des muscles a consisté à intégrer dans le modèle le 
comportement mécanique non-linéaire observé expérimentalement lors de l'étirement 
d'un muscle. L'approximation du comportement mécanique utilisée dans la modélisation 
originale, basée sur une relation force-longueur biIinéaire de rigidité constante, ne 
permet pas de reproduire certaines caractéristiques importantes du recrutement 
muscdaire observées expérimentalement. Ainsi, les propriétés mécaniques des faisceaux 
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musculaires ont été redéfinies en tenant compte des caractdristiques individuelles de 
chacun d'eux atin de personnaliser leur rigidité, ceci en fonction de leur étirement et leur 
aire de section transverse. Ce travail a nécessité l'adaptation de résultats expérimentaux 
sur le k retrouvés dans la littérature. L'intégration de ce raffinement a permis de 
modéliser la relation force-longueur des muscles selon une approximation mdtilinéaire 
et de représenter adéquatement l'augmentation de la rigidité musculaire en fonction de 
son niveau d'activation. 
Une première étude a été menée à partir du rnodtle par éléments finis afin d'étudier les 
stratdgies de recrutement musculaire et le processus de génération des commandes 
motrices chez un sujet sain. Suite à des simulations de mouvements de flexion et 
d'inflexion latérale, les corrélations entre les commandes motrices stipulées pour chaque 
muscle et la mobilité de différents segments du rachis ont été calcuiées et comparées 
pour des simulations avec et sans l'application du chargement dù à la gravité. 
Contrairement au raisonnement intuitif, de fortes corrélations linéaires ont été obtenues. 
Ces relations sont statistiquement différentes et plus failes pour les simulations en 
présence de la gravité. Les résuitats des simulations demontrent que les modifications 
des commandes centrales lors du mouvement seraient un phénomène linéaire 
(monotonique). Toutefois, sous L'influence du chargement gravitaire, des signaux 
diffërents, seraient nécessaires à l'exécution de taches motrices. Les résultats appuient 
également L'hypothèse que la redondance du système muscdo-squelettique ne constitue 
pas un problème d'indétermination pour le système nerveux central mais plutôt une 
caractdcistique dont il tire profit afin d'assurer un contrôle plus précis du mouvement. 
La méthodologie utilisée lors de cette première étude a été appliquée ensuite à 
l'investigation des stratégies de recrutement muscdaire et du contrôle moteur des sujets 
scoiiotiques. Des simulations de tests d'inflexion latérale ont été effectuées afin de 
comparer les relations entre Ies commandes motrices des muscles et la mobilité des 
segments du mchis avec celles obtenues pour les sujets sains. L'analyse qualitative des 
stratégies de recrutement simulées a permis d'observer des différences de recrutement au 
niveau des muscles paraspinaux. De plus, des d i rences  significatives ont été observées 
pour la génération des commandes motnces par rapport aux sujets sains, notamment au 
niveau des muscles près de l'apex de la déformation scoliotique. Ces résultats suggèrent 
qu'il existe un désordre au niveau du contrôle moteur des patients scoliotiques et qu'il 
s'agirait d'un phénomène localisé au niveau de l'apex de la déformation. 
Considérant les précédents résultats obtenus a partir d'une approche heuristique, une 
technique d'apprentissage a ité intégrée au modèle biomécanique afin de prédire 
implicitement les commandes motrices. Ainsi, un réseau neuronal a été utilisé afin 
d'introduire une capacité d'apprentissage et d'adaptation au modèle de contrôle moteur 
permettant la prédiction des commandes centrales du modèle h à partir d'informations 
cinématiques du mouvement à simuler. Suivant l'intégration d'un réseau de type 
multicouche, il a été possible de prédire adéquatement les niveaux d'activation 
musculaire pour la simulation de mouvements de flexion et d'inflexion latérale à partir 
de données cinématiques simulées et expérimentales d'un sujet sain. 
Les travaux effectués dans le cadre de ce projet ont démontré la faisabilité d'étudier la 
problématique de troubles musculo-squelettiques à partir d'un modèle biomécanique du 
tronc selon une approche quasi-statique. De plus il a été montré que le processus de 
génération des commandes motrices éîait complexe et laborieux à gérer à l'aide d'une 
technique heuristique explicite lorsque différents mouvements et déformations du rachis 
sont considérés. Cet outil peut servir à L'investigation et au diagnostic des désordres du 
rachis en complément aux études expérimentales puisqu'il constitue une technique non- 
invasive n'étant pas basée sur i'activité EMG. De plus, i'utilisation des réseaux de 
neurones permet de grandes possibilités, notamment au niveau de l'étude des stratégies 
de recrutement musculaire spécifiques à des pathologies et des patrons cinématiques 
anormaux impliqués dans plusieurs désordres du rachis. 
The neuro-rnusculo-skeletal system bas been the subject of many works, such as îhe 
modeliug of the mechanism of contraction and rec~itment of the muscles or such as the 
study of the redundancy problem and the characteristics of the recruitment strategies. In 
order to address musculo-skeletal disorders of the ûunk, many researchers have 
developed biomecbanical models of which some were used for the study of idiopathic 
scoIiosis and low back pain. However, few integrate adequately the stnictural and 
neurophysiological behavior of motor control and most of hem use heuristic approaches 
in the solution process. Consequently, this project intends to develop the modeling of 
motor conml of a biomechanid model of the tnink using the finite element method in 
order to study musculo-skeletai disorders. 
The specific objectives of this project consist to: (1) refine the muscle modeiing of the 
finite element model; (2) study and compare the characteristics of muscdar recruiunent 
strategies and the process of generation of motor commands obtained fiom simulation of 
voluntary movements for healthy and pathological subjects; (3) integrate into the 
biomechanical model of the rrunk a learning technique for the prediction of motor 
commands necessary to the simulation voluntary movements. 
Refinements of the muscle modeling consisted in repusenhg the non-iinear mechanical 
behavior as o b m e d  in experiments of muscle sûetching. Indeed, the approximation of 
the mechanical betiavior used in the origuial modehg, based on a biiinear relation 
force-length of constant stiffness, does not teproduce certain significant characteristics 
observed for muscuIar tecruitment. Thus, the mechanical properties of the muscular 
fascicules were redefined by taking account the individual characteristics of each one 
(rigidity, sûetching and cross-section am). This work required the adaptation of 
experimental resuits on the principles of the mode1 k found in the Litetitnire. The 
integration of this refmement allowed to model the force-length relation of the muscles 
accordiag to a multilinear approximation and to represent the increase in muscular 
m e s s  according to its level of activation 
A fïrst study was undertaken with the finite element model in order to study the 
muscular recruitment strategies and the process of generation of the motor commands 
for healthy subjects. Simulations of lateral bending and anterior flexion were made and 
the correlations between the motor commands for each muscle and the mobility of 
various segments of the spine were calculated and compared with and without the 
application of the gravitation loading. Strong linear correlations were obtained and these 
relations were statistically different and weaker for simulations with gravity. The results 
of simulations show that the modification of the central comrnands at the time of the 
movement is a linear phenomenon (monotonie). However, under the influence of 
gravity, different and more complex signals are necessary for the execution of motor 
tasks. The results also support the assumption that the redundancy of the musculo- 
skeletal system does not constitute an indeterminate problem for the central nervous 
system but rather a characteristic of which it benefits in order to ensure a more precise 
control of the movement. 
This methodology was then applied for the investigation of the muscular recniitment 
strategies and the process of generation of motor commands of scoliotic subjects. 
Simulations of lateral bending tests were camed out h m  whom the relations between 
the motor commands and the mobility of the spinal segments were assessed. Daetences 
in recniitment strategies were observed between healthy and scoliotic subjects, 
especiaüy for the paraspinal muscles. Moreover, significant differences were observed 
for the generation of the motor commands compared to the healthy subjects, in particular 
for the muscles close to the apex of the scoiiotic deformation. These results suggest that 
there is a disorder of the motor control in scoliotic subjects and that it is a phenomenon 
located at the apex of the scoliotic deformation. 
Considering these resuits obtained with a heuristic approach, a learning technique was 
integrated into the biomechanicai mode1 in order to predict the motor commands 
implicitly. Thus an artificial neural network was used to introduce learning and 
adaptation capacity into the model of motor control allowing the prediction of the central 
commands of the model k fiom the kinematics of the movement to be simulated. With 
the integration of a multilayer network, it has been possible to adequately predict the 
muscuiar levels of activation for the simulation of flexion and iateral knding 
movements fiom simulated ad experiniental kinematics data of a hedthy subject. 
The work carried out within the framework of this project proved feasibility to address 
the problems of musculo-skeletd disorders using a biomechanical model of the trunk. 
Moreover it was shown tbat the process of generation of the motor commands was 
cornplex to manage using an explicit heuristic technique when various movements and 
pathologies are conskiered. This tool c m  be used for the investigation and diagnostic of 
spinal disorders in complement of experimentai studies since it constitutes a non- 
invasive technique not k i n g  based on EMG activity. The use of the neural networks 
allows great possibilities, in particdar for the study of the muscular recruitment 
strategies and abnomal hematics implied in several spinal disorders. 
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INTRODUCTION 
L'intérêt pour la modélisation biomécanique du corps humain a évolué avec 
l'avancement des méthodes de calculs mathématiques et informatiques. Les premiers 
travaux de Leonardo da Vinci (1sim siècle), Galilée (1638), et Giovani Alfonso Borelli 
(1679) démontrent la curiosité de l'homme et son désir de décrire le corps humain en 
termes quantitatifs. Même si des centaines d'années ont passé depuis ces premiers essais, 
la modélisation biomécanique du système neuro-musculo-squelettique humain demeure 
un des plus grands défis à ce jour. 
Les mécanismes de fonctionnement du système neuromusculaire sont complexes et leurs 
rôles dans la coordination des structures du tronc ont fait l'objet de nombreuses 
recherches, notamment pour l'étude de la stabilité du tronc (Andersson et Winters, 
1990 ; Stokes et Gardner-Morse, 1995; Watkins, 1999) et son implication dans les 
désordres du rachis (Burwell et Dangerfield, 2000; Machida, 1999; Zajac et Winters, 
1990). Afin d'étudier ces problématiques, plusieurs chercheurs comme Dietrich et coll. 
(1990), Schultz et Galante (1970) et Stokes et Gardner-Morse (1995) ont développé des 
modèles biomécaniques intégrant les muscles et le contrôle moteur. Cependant, peu de 
ces modèles intègrent de façon complète les particularités du système neuromusculaire, 
la variabilité inter-sujet des stratégies de recrutement et la génération des commandes 
centrales en fonction de tâches motrices. De telles caractéristiques sont essentielles si 
l'on désire étudier la problématique des troubles musculo-squelettiques (TMS) du tronc 
comme les lombalgies et la scoliose idiopathique. Par conséquent, ce projet de maîtrise a 
pour objectif de développer la modélisation du contrôle neural d'un modèle 
biomécanique du tronc afin de permettre l'étude des troubles musculo-squelettiques. 
Un modèle biomécanique du tronc a été élaboré par des chercheurs du Centre de 
recherche de i'hôpital Saintdustine et de I'lastitut de génie biomédical de l'École 
Polytechuique et de l'Université de Montréal. Ce modèle est construit a partir de la 
géométrie personnalisée de sujets à l'aide d'une technique de reconstniction 
tridimensionnelie de Ia colonne vertébrale et de la cage thoracique. II intègre également 
une géométrie musculaire et un modèle de conüôle moteur basé sur le modèle L de 
Feldman (1 986). La modélisation du muscle représente celui-ci par un ressort bilinéaire 
de rigidité constante dont les propriétés de recrutement sont basées sur la formulation du 
modèie L. Toutefois, i'approximation du comportement mécanique utilisée ne pemet 
pas de reproduire certaines caractéristiques importantes observées expérimentalement 
lors de l'itirement d'un muscle. De nombreux mudéles musculaires ont été développés 
par d'autres chercheurs (Chen et Zeltzer, 1992; Kojic et coll., 1998; Zajac, 1989) qui 
représentent de façon complexe le phénomhe de contraction et sont donc peu adéquats 
pour le type d'application envisagé. 
La modélisation du contrôle moteur selon le modèle k présente une solution originaie à 
la redondance du système neuromusculaire et est basée sur des principes physiologiques 
reconnus (Feldman et COU., 1998). Son utilisation est toutefois complexe et laborieuse 
lorsqu'on considère un système multi-muscles et multi-articdaires comme le tronc et 
nécessite la connaissance a priori du comportement du modèle biomécanique utilisé. De 
plus, le processus de simulation d'un mouvement volontaire implique une approche 
heuristique pour Io recherche de la meilleure solution. D'autres alternatives ont été 
proposées atin de résoudre le probkme de redondance mais la majorité sont basées sur 
l'hypothèse que l'activité EMG est programmée par le système nerveux central. Des 
réseaux neuronaux ont été proposés comme solutions (Levin et Narendra, 1996) basées 
sur leur capacité à moddliser des systèmes non-linéaires A partir d'informations 
implicites (Bishop, 1995). Le caractère non-physiologique de ces approches est la source 
des principales critiques. Par conséqwnt, cettains chercheurs ont tenté d'introduire les 
principes du modèle dans la formulation des réseaux neuronaux fi d'étuàier le 
fonctionnement du système nerveux central @omy et Sanger, 1993; Lm, 1997; 
Luicashin et coll., 1996). 
Les objectifs spécifiques de ce projet consistent donc B (1) rafE~~er la modélisation des 
muscles du modèle par déments finis, (2) étudier et comparer les caractéristiques des 
stratégies de recrutement musculaire et du processus de génération des commandes 
motrices obtenues des simulations de mowements volontaires chez des sujets sains et 
pathologiques, et (3) intégrer une technique d'apprentissage pour la prédiction des 
commandes motrices nécessaires aux simulations de mouvements volontaires. 
Le premier chapitre de ce mémoire présente la revue de la littérature et comporte cinq 
sections. Les trois premières introduisent les notions d'anatomie, de physiologie ainsi 
que les pathologies du système neuro-musculo-squelettique du tronc. Les deux sections 
suivantes présentent les techniques de modélisation du système neuro-musculo- 
squelettique et leurs applications. Enfin, la dernière section présente la justification du 
projet. Le deuxième chapitre reprend les éléments de la revue de littérature relatifs à la 
modélisation des muscles afin de présenter les travaux de raffinement du modèle 
musculaire. Ces travaux portent sur l'intégration du comportement non-linéaire du 
recrutement musculaire et de l'évaluation de son infïuence sur le comportement du 
modèle biomdcanique du tronc. Le chapitre suivant présente l'étude des stratdgies de 
recrutement musculaire des sujets sains et scoliotiques. Cette étude est séparée en deux 
sections : la première présente la caractérisation des stratdgies de recrutement pour un 
sujet sain, alors que la deuxième pdsente une application de cette méthodologie pour 
l'étude des troubles musculo-squelettiques. Ensuite, l'intégration d'une technique 
d'apprentissage supervisée sous fonne de réseau neuronal est présentée au chapitre 
quatre. Ce deder présente donc les travaux nécessaires A la construction d'une banque 
de données, à l'ajustement des param6tres du réseau newonal ainsi qu'à l'évaluation de 
la modélisation. Enh, une discussion et conclusion générale constituent le dernier 
chapitte de ce mémoire. 
CHAPITRE 1 - REVUE DE LITTERATURE 
Les troubles musculo-squelettiques sont de nature très complexe puisqu'ils mettent en 
cause plusieurs systèmes (osseux, ligamentaire, musculaire, nerveux) interagissant entre 
eux et dont le bon fonctionnement peut être perturbé de multiples façons. Afin de meître 
en place les notions et théories nécessaires à la compréhension du projet, ce chapitre 
pdsente une brève revue de l'anatomie et de la physiologie du système neuro-rnusculo- 
squelettique du tronc, suivie d'une revue des travaux de modélisation dans ce domaine. 
1.1 Anatomie descripiive et fonctionnelle du tronc 
La structure complexe du tronc est constitude d'un système osdu-ligamentaire conférant 
une stabilité intrinsèque et d'un système musculaire produisant un support extrinsèque. 
Supportant le cou et la tête, reposant sur les membres inférieurs, le tronc osseux protège 
les organes internes et soutient les membres supérieurs. 
1.1.1 Système osséo-ligamentaire du tronc 
Le squelette du tronc peut être divisé en 3 parties principales : la colonne vertébde ou 
rachis (axe osséo-articulaire médian), la cage thoracique ou thorax (enveloppe o s s b  
cartilagineuse) et le bassin ou cehîure pelvienne. 
La colonne vertdbrale, axe central du corps humain, est formée d'un empilement de 33 
a 35 vertèbres s'articulant ensemble via un système de facettes articulaires, de disques, 
& cartilages et de ligaments formant un support f l & i  dont les principales fonctions 
sont de protéger Ia moelle épinière, de transférer les charges au bassin et d'effectuer des 
mouvements physiologiques (Moore, 1992). Les vert&bres sont regtoupies selon leur 
géométrie en 5 segments (figure 1-1) : cervical (Cl à C7), thoracique fil à T12), 
lombaire (LI ii LS), sacré (SI iî S5) et coccygien (3 à 5 vertébres). Lorsque vu dans le 
plan fiontal, le rachis sain est rectiligne alors que dans le plan sagittal (latérai), il 
comporte 4 courbures distinctes : une lordose lombaire et cervicale (concavité 
postérieure) et une cyphose thoracique et cervicale (concavité antérieure). Ces courbures 
physiologiques sont d'une très grande importance mécanique puisqu'elles procurent à la 
colonne vertébrale sa stabilité, sa flexibilité et une capacité d'absorption des chocs 
(White et Panjabi, l99O). 
Figure 1-1 : Schéma des cinq régions et courbures normales de la colonne 
vertébrale vue dans les plans poetéro-antérieur, latéral, et antéro-postérieur 
(adaptée de Rowiére, 1974) 
L'unité fonctionnelle de la colonne verte'brale est formie d'une vertèbre supérieure et 
inférieure, d'un disque interverthai, et de ligaments périphériques. Les vertèbres 
thoraciques et lombaires présentent une partie antérieure (le corps vertébral) ayant le 
rôle de supporter les charges et une partie postérieure (i'arc vertébral) ayant le rôle 
dynamique de limiter les amplitudes de mouvement (figure 1-2). L'arc vertébrai est 
formé des pédicules A l'avant qui doment naissance aux lames vertébrales a l'arrière, 
aux apophyses transverses (éminences horizontales et transversales), aux apophyses 
articulaires (saillies verticales) et d'une apophyse épineuse (saillie médiane et 
post6riewe). Les apophyses transverses et épineuses servent de bras de levier aux 
muscles s'y attachant alors que les apophyses articulaires agissent telies des butées 
osseuses (Chevrel, 1994). 
Figure 1-2 : Vertébn thoracique type en vue supérieure montrant h gauche les 
structures importantes et P droite leurs fonctions (adaptée de Moorel992) 
Le disque intervertébral est un segment de cylindre constitué d'un noyau gélatineux 
(nucleus pulposus) et d'un anneau formé de lamelles fibreuses (annulus fibrosus) et les 
faces supérieure et infërieure sont hées aux surfaces articulaires des corps vertébraux à 
l'aide d'insertions cartilagineuses (figure 1-3A). La composition unique des structures 
internes et externes du disque permet de supporter et distribuer les charges et de 
restreindre les mouvements excessifs (Nordin et Frankel, 1989). Les articulations entre 
les corps vertébraux et les éldments postérieurs sont renforcées par des ligaments 
assurant une iiaison solide entre les vertèbres en agissant comme des ressorts (figure 
1-3B). On retrouve notamment les ligaments communs antérieurs (1) et postérieurs (2), 
jaunes (3), inter-épineux (4), sur-épineux (S), et inter-apophysaires (9). 
Figure 13  : Les éI6ments de liaison des unith fonctionnelles : (A) structure du 
disque interverte'bral, (B) disposition des ligaments pénpbériques (Kapandji, 1979) 
De façon comparative, les mouvements de flexiodextension sont plus importants au 
niveau lombaire et la rotation vertébrale est plus élevée au niveau des vertèbres 
thoraciques. La douzidme vertèbre thoracique est la charnière de la colonne vertébrale. 
L'arc postérieur plus développé de la troisième vertèbre lombaire est un relais 
musculaire important car il sert de point d'application à i'action des muscles du dos 
(Kapandji, 1972). Les vertébres sacrées et coccygiennes quant à elles sont soudées 
ensemble et forment deux os distincts : le sacrum et le coccyx. On retrouve des 
mécanismes de couplage entre les vertèbres lors des mouvements d'inflexion latérale. 
Ceux-ci s'illustrent généralement, au niveau lombaire, par une rotation axiale des corps 
vertébraux vers la convexité de la courbure d'flexion, alors qu'au niveau thoracique, 
les phénomènes de couplage sont moins prononcés. il n'y a toutefois pas consensus 
concernant la direction du couplage (Nordin et Frankel, 1989; White et Panjabi, 1990). 
La cage thoracique est une enceinte ossédlagineuse constituée postérieurement par 
la colonne vertébrale, antérieurement par le sternum et les cartilages costaux et 
latdralement par les côtes (figure 1-4). Les côtes sont des os plats en forme d'arc 
disposées en douze paires- Les sept premières s'articulent avec le sternum par 
i'intmédiaire des carthges costaux, les trois paires suivantes forment les fausses côtes 
s'articulant avec le sternum par un d a g e  commun, et les deux dernières sont des 
côtes flottantes puisquYeUes ont une extrémitk l i h e  sans contact avec le sternum. Le 
thorax a comme fonction de contribuer au fonctionnement de l'appareil respiratoire, 
d'augmenter la rigidité du tronc et de protéger les organes internes (Moore, 1992). 
Figure 1-4 : Vue antérieure de la cage thoracique formée de la colonne vertébrale 
des cites et du sternum (adrrptde de Moore, 1992) 
Le bassin ou ceinture pelvienne se compose du s a c m  et des 2 os coxaux (os iliaques) 
unis entre eux par les articulations sacro-iliaques l'arrière et la symphyse pubienne a 
l'avant (figure 1-5). Les os iliaques sont constitués de trois parties, soit l'ilion, le pubis 
et l'ischion alors que le sacrum et le coccyx proviennent de la soudure des vertèbres 
sacrées et coccygiennes respectivement. Étant destinée à tecevoir le poids du corps via 
la colonne lombaire et à le reporter aux membres ùifdrieurs, la région sam-iliaque 
présente un important réseau ligamentaire (Cheml, 1994). Ce réseau ne permet au 
sacrum qu'un mouvement d'inclinaison antéco-postérieur ou de nutation et contre- 
nutation. De plus, la chamière lombo-sacrée, zone cruciale sur le plan mécanique, 
représente un point faible du rachis car eue transmet des charges importantes et présente 
des mouvements étendus de flexion-extension (Moore, 1992). 
Figure 1-5 : Vue antérieure du bassin (adaptée de Rouvière et Delmas, 1991) 
1.1.2 Systéme musculaire du tronc 
Cette section présente une description anatomique et fonctionnelle des principaux 
muscles du tronc impliqués dans l'exécution des mouvements de flexion-extension, 
d'inflexion latérale et de rotation. On retrouve les muscles de la paroi abdominale 
(groupes antéro-latéral et postérieur) et les muscles du dos (groupes superficiel, 
intermédiaire et profond). La description anatomique et fonctionnelle de chaque muscle 
est tirde de Moore (1992) et Watkins (1999). 
1.1.2.1 Muscles de fa paroi abdominale 
La paroi abdominale ant0ro-latérale est composée de quatre muscles plats couvrant, 
avec la ligne blanche, la totalité de L'espace entre le thorax et le bassin. ii s'agit des 
muscles obiiquus extemus et intemus (oblique externe et interne ou grand et petit 
oblique), tramersus abdominis (transverse de l'abdomen) et rectus abdominis (grand 
droit de i'abdomenxfigure 1-6). Ils s'entrecroisent sur la ligne médiane formant une 
structure très solide appel& la Iigne bIanche abdominaie. Cette paroi musculaire a 
comme fonctions principales de fournir un support flexible et extenslile au maintien des 
organes internes et d'augmenter fa pression intra-abdomiaale (tableau 2.1). 
Figure 1-6 : Muscles de la paroi abdominale antérieure : (A) obliquus externus, @) 
obliquus internus, (C) rectw abdominis, @) ligne d'action des musc[es 
abdominaux (adaptée de Chevrel, 1994 et Kapandji, 1972) 
Tableau 1-1 : Caractéristiques des muscles de la paroi abdominale antérieure 
transversales 
La paroi postérieure est constituée des muscles psoas, iliacus (iliaque) et quadratus 
Imbonnn (carré des lombes) (figute 1-7). Le psoas et i'iliacus forment conjointement 
I'iiiopsoas et constituent un puissant fléchisseur de la hanche agissant égaiement sur la 
lordose lombaire. De plus, le quaciratus lumborum joue un rôle important dans la 
stabilisation latérale de la colorne lombaire (tableau 12). 
Figure 1-7 : Muscles de la paroi abdominale postkieure : (A) psoas et iliaque, (B) 
quadratus lumbomm (adaptk de Rouvière et Delmas, 1991) 
Tableau 1-2 : Caractéristiques des muscles de la paroi abdominale postérieure 
1.1.2.2 Muscles du dos 
Ii y a trois groupes de muscles du dos : sqwficiel, intermédiaire et profond (figure 1-8). 
Les muscles superficiels (latissimus dorsi, trapezius) et intermédiaires (serratus 
posterior) concernent les mouvements des membres supérieurs et de la respiration 
respectivement et ne sont que cités. 
Figure 1-8: Muscles du dos en coupe transversale thoracique (Moore, 1992) 
Les muscles profonds du dos sont responsables du maintien de la posture et du 
mouvement de la colonne vertébrale. Ils sont séparés en plans superficiel, intermédiaire 
et profond selon leur rapport avec la surface. Le plan superiiciel est formé des muscles 
splenius, sorte de faisceaux en bandes attachées aux apophyses épineuses des vertèbres 
Tl à T6, et concerne les mouvements de la région cervicale. Le plan intermédiaire est 
constitué du muscle érecteur du rachis, principal extenseur de la colonne vertébrale, qui 
comprend les muscles iliocostaiis (ilio-costal), longissimus (long dorsal) et spinalis 
(epineux) (figure 1-8 et figure 1-9). ils sont rassemblés en une masse musculaire 
commune, se ramifiant en trois colonnes verticales (latérale, intermédiaire et médiale), 
qui originent de la partie postérieure de la crête iliaque, de la surface postérieure du 
sacrum et des apophyses épineuses lombaires (tableau 2.3). En flexion complète ces 
muscles démontrent un phénomène de flexion-relaxation lors duquel ils deviennent 
inactifs. 
Figure 1-9: Plan intermediaire des muscles profonds du dos, représenté par 
l'érecteur du rachis (adapthe de Rouvi9re et Delmas, 1991) 
Tableau 1-3 : Caractéristiques des muscles profonds du dos (plan intermédiaire) 
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Le plan profond est constitué des muscles semispinalis (semi-épheux), multindus 
(muitifides) et rotatores (rotateurs) (figure 1-8 et figure 1-10). iis sont situés dans un 
sillon entre les apophyses transverses et épineuses communément appelé gouttiére 
vertébraie. Groupes de faisceaux disposés obiiquement, ils sont aussi nommés Ies 
muscIes transverse-spinalis (traasversaire-épineux) et sont principalement responsables 
de mouvements intervertébraux et stabilisateurs (tableau 2.4). 
Figure 1-10 : Plan profond des muscles profonds du dos: (A) semi-épineux des 
régions cervicale et thoracique, (B) et (C) mutlifides avec sa représentation en 
quatre faisceaux et, 0) rotateurs (adaptée de Jensen, 1983) 
Tableau 1-4 : Caractéristiques des muscles profonds du dos (plan profond) 
A€ thoraciques AT thoraciques debute vers la 
Semispinalis vsrtbbrss rupbrieurer vertébres infbrieures rnoiti6 du rachis 
couvre les 
lame, A t  et A E  AT infari*ure " vertébres S4 à C2; ~ertbbres supérieures s'insbre en 4 
digitations 
b a i s  de AE vertbbres AT vertbbres present entre Rotalores sup&rleures U loutes les inMrkures vertbbres 
L 
1.2 Physiologie du systeme neuromusculaire 
Le syst6me neuromusculaire est forme par l'agencement complexe de plusieurs 
structures qui communiquent entre eiles par i'intemédiaire de mécanismes hautement 
sophistiqués et permet des fonctions diverses comme la respiration et le mouvement 
réflexe et volontairetaire Les paragraphes suivants décrivent sommairement les structures et 
les fonctions du système nerveux et des muscles ainsi que les phénoménes sous-jacents à 
la contraction et au recrutement musculaire. 
1.2.1 Le systeme nerveux 
Le système nerveux est constitu6 d'environ 13 000 millions de cellules interconnectées 
appelées neurones et spécialisées dans la transmission de l'influx nerveux à travers le 
corps. Ces cellules sont organisées en deux divisions fonctionnelles soit le système 
nerveux cérébrospinal (ou somatique) chargé du contrôle volontaire et réflexe des 
muscles squelettiques et le système nerveux autonome chargé du contrôle involontaire 
d'organes comme le cœur. Les deux divisions structurales sont représentées par le 
système nerveux périphérique constitue des nerfs et du système nerveux central (SNC) 
composé de l'encéphale et de la moelle épinière. 
L'organisation neurologique du mouvement est connue, dans ses grandes lignes, depuis 
le début du siécle grâce aux travaux de Shemngton (1906). Cette organisation est 
hiérarchisée et à la base du système se trouve la moelle épinière dans laquelle se déroule 
l'activité c6flexe. Au-dessus, le cervelet, dont tes voies transitent par le tronc cérébral, 
assure i'organisation de l'activité motrice et la coordination musculaire nécessaire au 
mouvement. Au sommet se trouve le cerveau dont les noyaux gris centraux sont 
responsables des activités motrices automatiques et dont le cortex est l'initiateur du 
mouvement volontaire. Les neurones, responsables de la communication entre ces 
structures, possèdent une arborescence appeIée dendrite qui assure la réception des 
signaux et un axone (fiôre nerveuse) qui permet la tmnsmission des signaux vers d'autres 
cellules nerveuses ou vers les muscles. En coupe transversale, la moelle épinière 
présente deux sections: la corne postérieure qui reçoit les signaux sensitifs via les fibres 
afférentes, et  la corne antérieure de laquelle prend naissance les fibres efférentes se 
dirigeant vers les muscles squelettiques. Une telle architecture de système nerveux 
implique qu'il existe un systtme sensoriel sopbistiqd et des mécanismes de "féedback" 
(rétroaction) vers les neurones moteurs et les centres supérieurs de la coordination. 
1.23 Anatomie du muscle squeleîtique 
La figure 1-1 1 montte la structure W o r m e  du muscle, formée d'une série de structures 
parallèles. Chaque fibre musculaire est enveloppde d'un tissu appelé endomysium qui 
permet aux fibres de se lier ensemble et de former des hisceaux irréguliers d'au plus 
200 fibres à l'intérieur d'une membrane appelée périmysium. Les faisceaux sont a leur 
tour groupés par I'épimysium pour former le ventre du muscle. 
Figure 1-11 : Structure du musck squelettique (adaptée de Snyder-MacWer et 
Robinson, 1989 et de Rosse et Gaddum-Rosse, 1997) 
Chaque fibre muscuiak est coastituée de centaines de myofibrilles entourées d'me 
membrane cellulaire appelée sarcoIemme. Chaque myofibrille montre un patron 
caractéristique de baudes claires et foncées (A) divisée en deux par une ligne (2) et la 
section comprise entre deux lignes successives est appelée sarcomère, unité stnicturale 
contractile de base de la fibre musculaire. Les bandes 1 et A représentent l'état 
d'enchevêtrement des filaments minces (formés d'actine) et épais (formés de myoshe) 
CO nstihiant les myofibrilles. 
Les muscles contiennent aussi des structures permettant de situet la position des 
membres dans l'espace et d'apprécier la résistance contre laquelle un mouvement est 
effectué. Cette sensibilité mécanique musculaire et articulaire est possible grâce aux 
mécanorécepteurs localisés dans les musdes, les tendons et les articulations. Ceux-ci 
sont de deux types : les fuseaux neuromuscdaires, qui présentent une sensibilité 
dynamique très développée et renseignent le système nerveux central sur les variations 
de la force contractile du muscle et les organes tendineux de Golgi, qui assurent le 
contrôle du tonus muscdaire. De fait, la proprioception musculaire correspond à trois 
caractères, soit la sensibilité (1) à la position (angle des articulations), (2) au mouvement 
(vitesse, direction, amplitude) et, (3) à la force. 
1.23 Mécanismes de la contraction muscu1aire 
Le changement de longueur d'un muscle lors de sa contraction est lié au glissement des 
filaments d'actine et de myosine suivant une série d'événements chimiques et 
électriques. Le modèle du filament glissant décrit par Huxley (1957) donne une 
description statistique de ce phénomène. La série d'événements conduisant au 
glissement des filaments provient du couplage excitation-contraction. L'excitation a lieu 
lorsqu'un signal, sous forme de potentiel d'action, est envoyé via un nerf moteur pour 
activer un muscle. Le potentiel d'action se propage et induit une cascade de réactions 
donnant naissance à des courants électriques locaux qui se propagent dans la fibre et 
permettront la libération d'ions calcium. Ces derniers agissent avec les moIécules 
réceptrices placées sur les filaments de myosine et d'actine causant une contraction des 
sanomères sous la forme d'une pénétration par glissement des filaments d'actine et de 
myosine. 
1.2.4 Principes de recrutement 
Indépendamment de l'intensité de la stimulation, la fibre musculaire répond à la loi du 
(c to- ou rien N : si le stimulus atteint une valeur seuil, la fibre répond, sinon aucune 
activité n'a lieu (Kandel, 1991). Ce phhomène n'est toutefois pas rencontré lorsque i'on 
considère le muscle dans son ensemble et, dépendamment de l'intensité du stimulus, un 
nombre plus ou moins grand de fibres musculaires seront activées. Ces dernières sont à 
la base de L'organisation fonctionneHe du mouvement qui réside dans l'unité motrice, 
unité constituée du neurone moteur (ou motoneurone), de l'axone moteur correspondant 
et de i'ensernble des fibres muscdaires qui sont innervées par cet axone. Lors de la 
dkharge du motonewone, les différentes fibres comprises dans une méme unit6 motrice 
se contractent simultanément et les unités motrices incluses dans un même faisceau 
musculaire seront activées l'une après l'autre durant l'action du muscle. Ces observations 
ont mené a l'élaboration, par Henneman (1981)' du sire principle theory: c'est la taille 
des unités motrices qui détermine leur ordre d'activation et c'est par le recrutement d'un 
plus grand nombre d'unités motrices que la gradation de la force musculaire se fait. Afin 
de s'opposer aux changements brusques de la longueur d'un muscle et ainsi le protéger 
contre les d é c h e s ,  le systeme nerveux met en c ~ u m  un recrutement involontaire 
appelé réflexe d'étirement. Lorsque le muscle est étité, un influx nerveux est trammis à 
certains motoneurones via Ies fiiseaux neuromusculaires qui vont activer la contraction 
du muscle et inhiber les muscles à action contraire. 
1.2.5 Phénomhs BIectriques et mécaniques de la contraction musculaire 
De par leurs structures et fonctions, les muscles sont à l'origine de phénomènes 
électriques et mécaniques. Au corn de la contraction musculairey il est possible 
d'enregistrer l'activitd floctrique des unités motrices a raide d'électrodes de surface ou 
implantées. Cette technique, appelée électmmyopphie (EMG), permet d'obtenir 
l'information sur l'état fonctionnel d'un muscle et d'étudier Ies dtsordres du syst&me 
neuromusculaire (Guyton, 1996). D'autre part, il existe deux méthodes cIassiques pour 
1'4tude des propriétés mécaniques du muscle : (1) I'application d'une charge i l'une des 
extrémités afin d'étirer le muscle au-deîà de sa longueur de repos et f& appm-tre une 
tension qui croit rapidement avec l'-on (myographie isotonique) et (2) la mesure 
de Ia force produite A une longueur donuée par stimulation du muscle (myographie 
isométrique) (Zajac et Wmter, 1990). Ces expériences permettent de démontrer que la 
force musculaire pouvant être produite lors d'une contraction dépend de la longueur du 
muscle ainsi que de la vitesse du changement de celle-ci. Lors de leur étirement, les 
muscles produisent également une force passive et augmentent de rigiditd avec le degré 
d'activation de façon comparable B des ressorts non-Linéaires (Zajac, 1989). Ainsi, les 
muscles n'agissent pas comme de simples générateurs de force mais stabilisent le tronc. 
Ils agissent comme des ressorts dont i'action permet de maintenir l'équilibre du tronc 
sans être constamment activés malgré les petits mouvements incessants des structures 
osseuses (Panjabi et coll., 1989). Il y a donc manifestation d'un processus de contrôle 
indépendant de la force et de la longueur qui coafère au muscle des propriétés de 
recrutement particulières : un muscle peut produire une même force a des longueurs 
différentes. 
1.2.6 Stratégies de recrutement musculaire 
Dépourvue des muscles spinaux, la colonne vertébrale avec ses ligaments devient une 
structure très instable incapable de supporter le poids du tronc (White et Panjabi, 1990). 
Les muscles du tronc jouent ainsi un rôle important dans la dynamique du rachis et 
plusieurs d'entre eux sont chargés du contrôle postural du corps (muscles 
antigravitaires). Ainsi, les muscles remplissent plusieurs rôles tel que stabilisateur, 
agoniste, antagoniste, synergiste et Uibiiiteur (action neutralisante) (Jensen, 1983). 
La stabilisation des articulatioas est principalement assurée par les muscles mono- 
articulaires qui sont des stabilisateurs inter-segmentaires. Un agoniste (prime mover) est 
un muscle qui déplace un segment dans la direction désirée dors qu'un antagoniste 
agira dans la direction opposée. L'action combinée des muscles mono-articulaires 
agonistes et antagonistes, appelée co-contraction, permet la stabilisation d'un degré de 
liberté, Une synergie a lieu Iorsquyun muscle assiste l'action d'un agoniste, alors qu'un 
inhibiteur prévient l'action nondésirée d'un autre muscle (action neutralisante). Les 
muscles muiti-articulaires sont des mobilisateurs segmentaires responsables du 
mouvement volontaire global (Jeasen, 1983). Lorsque de tels muscles se contractent, ils 
entraînent le mouvement de toutes les articulations qu'ils traversent mais il est aussi 
possible que la tâche moirice n'implique pas le mouvement de certaines de ces 
articulations et que des muscles mono-articulaires agissent pour stabiliser les segments 
articulaires intermédiaires. Cela signifie que, pour un mouvement donné, différents 
muscles ou groupes musculaires peuvent être activés de façon différente par le système 
nerveux central produisant ainsi une infinité de stratégies de recrutement possibles. 
Bernstein (1967) avait qualifié cette caractéristique de motor-equivalence problem 
(c'est-à-dire le problème d'équivalence motrice) et avait déjà suggéré une hypoîhèse afin 
de résoudre ce problème par la réduction du nombre de degrés de liberté @DL). En 
effet, chaque articulation possède plusieurs DDL cinématiques et est traversée par 
plusieurs muscles mono et multi-articulaires, ce qui rend impossible la détermination de 
leur contribution au moment articulaire à l'aide d'équations d'équilibre puisqu'il y a 
plus d'inconnues que d'équations. De nombreux modèles ont été élaborés dans le but de 
résoudre ce problème et une revue de ces derniers fait l'objet de la section 1.4. Sur le 
plan physiologique, un système aussi complexe peut faire l'objet de comportements 
anormaux et de dérèglements ; il est ainsi fiéquent que ces défauts du système 
neuromusculaire conduisent a des désordres du rachis. 
13 Troubles musculo-squelettiques 
Cette section présente un résumé des camctéristiques et des travaux de recherche portant 
sur la scoliose idiopathique (SI) et la lombalgie, deux pathologies rachidiennes dont les 
pathomécanismes seraient reliés à des désordres neuromusculaires (Burwell et 
Dangdeld, 2000; McGil et Kippers, 1994). 
13.1 Scoliose idiopathique 
La scoliose (scolios : tomieux en p) est une déformation tridimensionnelle de la 
colonne verteamle entraînant une nwdincation de la géométrie des vertèbres et des côtes 
et provoquant une torsion des vertèbres sur elles-mêmes. La scoliose Ia plus M e n t e  
(85 à 90% des cas) n'a pas de cause évidente et est qualifiée d'idiopathique (White et 
Panjabi, 1990). Durant son 6volution, les stnictures osseuses et ligamentaires subissent 
des transformations importantes teiles que la cunéiormisation des corps vertébraux et la 
déformation des arcs postérieurs (Perdriolle, 1979). L'angle de Cobb (Cobb, 1948) ainsi 
que la rotation vertébrale sont des indices fiéquement utilisés pour la mesure des 
déformations scoliotiques. 
Même si les manifestations cliniques sont bien connues et décrites, aucune recherche n'a 
permis la détermination des causes exactes de la SI. Un seul facteur étiologique ne 
semble pas suffisant à provoquer une telle nipture de l'équilibre rachidien et la 
déformation pourrait être d'origine multifactorielle (Burwell et Dangerfield, 2000, 
Machida, 1999). Malgré la controverse, on admet l'importance des muscles et du 
contrôle neural comme agents pathomécaniques car ils peuvent perturber la 
biomécanique du tronc par la production de forces musculaires asymétriques (Roaf, 
1966; Burwell, 1999; Bagnall, 2000, Burwell et Dangerfield, 2000). De nombreuses 
études expérimentales ont montré l'existence de patrons d'activité muscdaire 
particuliers (Avikainen et coll., 1999; Reuber et coll., 1983), de différences dans Ies 
propriétds des muscles (Spencer et Eccles, 1976; Ford et coll., 1984; Kennelly et Stokes, 
1993) et de troubles du systhe nerveux centrai (Meier et coll., 1997; Machida, 1999). 
Ces études sont toutefois réalisées sur des nombres restreints de patients, sont dans 
plusieurs cas invasives et n'apportent aucune information sur les conséquences 
biomécaniques de ces facteurs pathologiques. 
13.2 Lombalgie 
La lombalgie est un trouble muscuio-squelettique de la région lombaire très répandu qui 
en fait le probléme de santé publique le plus coûteux dans les pays industrialisés 
(Spitzer* 1987; Carpenter et Nehn, 1999). Ce désordre du rachis est d'origine mal 
connue, sans doute muîifàctorieUe9 et dans de nombreux cas les signes cliniques 
spéciiïques sont absents (Paquet et cou. 1994). Les douieurs musculaires, ligamentaires 
et discales sont les maux les pIus souvent associés aux lombdgies qui ont comme 
conséquence une perte d'habilité à des activites physiques comme la tâches de flexion- 
extension (Magnussoa et coll., 1998). 
Selon Hepp (1997), l'insuffisance des muscles du tronc joue un rôle central dans 
l'étiologie des lombalgies. Afin de diagnostiquer cette pathologie, de nombreuses 
recherches ont porté sur l'évaluation fonctionneîie du système musculo-squelettique par 
la caractérisation des profils de mouvement de la colonne vertébrale et des stratégies de 
recrutement musculaire (Ahem et coll., 1988; Biihop et coll., 1997; Boston et coll., 
1995; Gracovetsky et coll., 1990; Hindle et col!., 1990; Larivière et colt., 2000; 
Magnusson et coll., 1998; Marras et coll., 1995a; Newman et coll., 1996; Paquet et coll., 
1994; Peach et coll., 1998; Spitzer et coll., 1987). Les études de la coordination entre les 
segments articulaires du tronc ont démontré la présence d'un mouvement relatif entre la 
colonne lombaire et le bassiin diBreut chez les sujets lombalgiques (Esola et coll., 1996; 
Shirado et coll., 1995). Paquet et coll. (19941, Bishop et coll. (1 997) et Marras et coll. 
(1995) ont également trouvé des différences au niveau de la forme, vitesse et amplitude 
des mouvements. Cependant, Boston et coll. (1995) n'ont observé aucune diffèrence 
dans La cinématique et la dynamique des tâches de flexion-extenion. Lors d'analyses des 
patrons EMG, certaias auteurs ont observé une différence significative de l'activité 
musculaire (Lanviére et coll., 2000; Paquet et COU., 1994) et l'absence du phénomène de 
flexion-telaxation de l'érecteur du rachis (Kaigle et coll., 1998; Paquet et coll., 1994; 
Shirado et coll., 1995) démontrant une coord'mtion neuromusculaire anomale entre le 
tronc et le bassui. Toutefois, ces diffdrences de stratégie ne font pas l'objet d'un 
consensus. Des outils. d'étude et de diagnostic ont émergés de ces travaux de recherche, 
notamment Ie Lumhorutor (Ladin et coll., 1990) et le Spinoseope (Gracovetsky et 
Newman, 1997; Gracoveîsky et coil., 1998). Ces outils permettent d'analyser, en 
fonction d'une tâche physique, la disîriitioa des forces musculaires au niveau Iombaire 
et la c o o ~ o n  entre les segments du rachis. Toutefois, ils ne sont pas en mesure 
d'évaluer les effets biomécaniques des différentes stratégies de  recrutement musculaire 
et de coordination sur le rachis thoraco-lombaire et d'analyser l'implication du systéme 
neuromuscuiaire dans les déséquiiiires rachidiens comme la scoliose. Dans cette 
optique, une équipe de chercheurs a développé des outils de modélisation du tronc et du 
contrôle moteur innovateurs et originaux et ceux-ci sont présentés dans la prochaine 
section. 
1.4 Outils de modélisation du tronc humain 
Les techniques de modélisation informatique développées par des chercheurs du Centre 
de recherche de l'hôpital Sainte-Justine et de l'institut de génie biomédical de \'École 
Polytechnique et de l'université de Montréal sont présentées dans cette section. La 
procédure requiert des étapes de modélisation géométrique et biomécanique du tronc 
humain comprenant la reconstruction 3D à partir de radiographies multi-vues, la 
modélisation par éléments finis et la modélisation du systéme neuromusculaire (figure 
1-12). 
1.4.1 Reconstruction 3D du modèle géométrique 
Dansereau et coll. (1990) ont développé une technique de reconstruction 3D à partir de 
radiographies dans le but d'obtenir un modéle B géométrie personnalisée de la colonne 
vertébrale, du thorax et du bassin. Cette approche nécessite la prise de radiographies 
muiti-vues d'un sujet placé dans un syst4me de positionnement et de calibrage. 
L'identification de repères anatomiques sur la colonne vertdbrale, la cage thoracique et 
le bassin permet d'obtenir les coordonnées 2D de ces points qui sont ensuite utilisées 
pour la reconstruction 3D de la géom&rie en appliquant l'algorithme Direct Linear 
Tram#ormation (Marzan, 1976). Cette technique stéréoradiographique permet d'obtenir 
un modèle Maire dont la précision, évaluée par Aubin et coll. (1997), est de 2.1 + 1.5 
mm si les trois vues sont utilisées. Une représentation plus réaliste du rachis et du thorax 
a été générée par la suite (Aubin et COU., 1995) A partir de déformations par krigeage de 
modèles anatomiques obtenus par tomographie axiale sériée (de Guise et Martel, 1988). 
Ces transformations permettent d'obtenir un modèle dacique ainsi que les nœuds d'un 
modèle par éléments finis personnalisé au sujet. 
la peroi abdominale 
Figure 1-12 : Techniques de rnod&Wion géométrique et biomécanique du tronc 
d6veloppéesi ii l'Hôpital Saintdusthe de Montréal 
1.4.2 ModPle par él6ments finis 
Le modèle par éléments finis 0 du tronc utilisé dans ce projet a été développé dans 
le c a c k  d'une coUaboration entre l'fkole Polytechnique de Montréal et ~'ÉNsAM de 
Paris (Aubin et COU., 1995; Descrimes et col., 1995; Gauvh 1996). II comprend les 
structures osséo-ligamentaires de la colonne vertébraie thoracique et lombaire, du thorax 
et du bassin qui sont représenté par 1500 nœuds et 3000 éléments. La géométrie est 
personnalisée iî celle du patient et les propriétés mécaniques des éléments ont été tirées 
de la littérahire et d'expérimentations sur des spécimens cadavériques sains (Descrimes 
et cou. 1995; Lavaste, 1992). Cette modélisation biomécanique du tronc a été évaluée et 
validée au corn de plusieurs expérimentations in vitro et de simulations (Aubin et col]., 
1995; Descrimes et coll., 1995). Les simulations réalisées a l'aide du logiciel ANSYS 
(Mechanical Dynamics inc.) sont effectuées selon un processus itératif qui tient compte 
des non-linéarités géométriques et du changement de statut permettant ainsi de 
considérer les grands déplacements et le contact au niveau des facettes articulaires. 11 est 
possible d'obtenir, suite aux simulations, différents renseignements tels que la géométrie 
résultante et les états de contraintes et de déformations dans les éléments. 
1.4.3 Modde neunimusculaire 
Les travaux de Beausdjour (1999) ont porté sur l'intégration des muscles et du contrôle 
moteur daus ce M&F du tronc aiin de simuler des tâches motrices selon une approche 
quasi-statique. Cette intégration a été effectuée par la modélisation géométrique et 
mécanique des muscles puis par i'intégration d'un modéle de contrôle neural. Ce dernier 
est basé sur l'hypothèse du point d'bquilibre selon les principes du modèle h de Feldman 
(1986,1995) 
1.43.1 Moàèle iambda du conttôle moteur 
Selon L'hypoth4se du point d'équiliire, les mouvements volontaires sont une 
c o ~ u e n c e  du « déplacement de l'dquilibre )) du syst&me produit par un déplacement 
de (( cadres de réfdtence a Le terme (< déplacement du point d'équilibre H désigne les 
changements des signaux de contrôle neurai aux muscles qui se traduisent par des 
modincations de i'état d'équiltire physique d'un membre. L'équilibre dépend de 
l'interaction entre les signaux de contrôle, les réflexes, les propriétés des muscles et les 
chargements externes. Iî s'agit d'un concept dynamique qui stipule que l'exécution d'un 
mouvement volontaire est impossible sans que le cerveau modifie, globalement, l'état 
d'équilibre du système. Ii existe deux versions du modèle de contrôle neural basées sur 
cette hypothèse : le modèles or de Bizzi et c d .  (1984) et le modèle A de Feldman (1986). 
Le modèle neuromusculaire utilisé dans le cadre de ce projet modélise les signaux de 
contrôle selon la version du modèle h. 
Le modèle A de Feldrnan repose sur le controle indépendant par le SNC de la force et de 
la longueur du muscle lui conférant des propriétés de recrutement spécifiques 
représentés par la variable 1. L'analyse des résultats expérimentaux par Feldman (1966) 
sur la relation force-longueur (PL) a démonûé l'existence d'une série de courbes de 
formes semblables, représentant une famille de caractéristiques invariantes (CI) 
paramétrées par le seuil h. Selon ces courbes, la force dépend donc d'un paramètre 
indépendant constant pour une CI donnée mais variant d'une CI à l'autre (figure 1-13). 
Cette relation est représentée par L'équation F =fl - A) ou 1 et A sont les longueurs 
actuelles et longueurs seuils du muscle respectivement. Par conséquent, le modèle A 
stipule qu'un mouvement volontaire s'effectue par un changement du paramètre A, 
longueur seuil du réflexe d'étirement, et que c'est la différence avec la longueur actuelle 
qui représente le niveau d'activation ou d'inhibition, Ainsi, le 1 représente le degré de 
facilitation accordé aux motonewones p u r  leur recrutement. 
La longueur seuil X est aussi considérée comme le point d'origine d'un système de 
référence pouvant être déplacé par le niveau de conttdle et permettaut de spécifier la 
plage d'activation des muscles. Par conséquent, les commandes centrales décrites selon 
le seuil de recrutement articulaire pour tous Ies muscles d'une articulation peuvent être 
généralisées selon = R * C où les commandes R (réciproque) et C (coactivation) sont 
définies selon le déplacement des systèmes de référence pour les muscles agonistes et 
antagonistes (Feldman et Levin, 1995). L'angle seuil commun à tous les muscles d'une 
articulation est représenté par la commande R et sa modification correspond à un 
déplacement du point d'équilibre. 
Figure 1-13 : Scbdma reprbentant les C I  d'un muscle fidchisseur. Un mouvement 
volontaire se traduit par le déplacement Eune CI (a-b vers i'-b) par k changement 
de la longueur seuil 1 P k'ct un changement de la charge externe implique une 
modification du point d'équilibre et de h iongueur du muscle le long d'une CI 
(Beauséjour, 1W) 
La plage articulaire dans laquelle les muscles agonistes et antagonistes sont actifs 
simultanément est représentée par Ia commande C et Ia rigidité nette de l'articulation 
augmente avec l'intensité de C. C'est donc par une combinaison de R et C qu'un 
mouvement est produit : la direction et l'amplitude du mouvement dépendent de R alors 
que C est utile pendant les mouvements rapides. L'activité EMG de même que les forces 
musculaires sont des variables conséquentes au mouvement et dépendent des pararnttres 
de commandes ainsi que des conditions externes. Pat conséquent, l'activité EMG résulte 
de la modification du point d'équilr'bre du système et représente l'aptitude du système à 
regagner un nouvel équ ihz  (Feidman et Levin, 19%). 
L'application de ce modèle aux systèmes biologiques conduit au pbIème de 
redondauce du système musculo-squelettique dont une solution est proposée sous forme 
du principe de correspondance biomécanique. Ce principe stipule qu'en Fabsence de 
commande C (tous les muscles sont à leur longueur seuil) et quand les positions 
angulaires d'un membre coïncident avec les commandes R, la relation entre les 
différents b est identique à celle entre les longueurs actuelles des muscles (Feldman et 
Levin, 1995). En considérant que tous les DDL d'un système ont leur propre commande 
R, cette dernière peut être généralisée pour la gestion de tous les DDL en définissant un 
vecteur de commande global R = {Ri, R2, . . ., Rn) représentant une configuration de 
réfrence dans laquelle tous les muscles sont à leur longueur seuil. Ainsi, la 
configuration de référence initiale (Ri) du système peut être modifiée en spécifiant une 
commande globale Rr représentant une configuration de référence hale.  Toutefois, cette 
configuration ne correspond pas à la configuration corporelle finale réelle (Af) atteinte à 
cause des chargements externes et des propriétés d'inertie du système. Ce phénomène a 
été démontré par l'analyse de l'activité EMG lors de l'exécution de mouvements d'aller- 
retour (Feldman et coll., 1998a). Par conséquent, le passage d'une configuration 
corporelle initiale (Ai) vers Ar nécessite la spécification d'une configuration de référence 
finale Rf de sorte que l'effet des chargements amène le système à la configuration 
d'équilibre Ar (figure 1 - 14). 
Force 
Figure 1-14 : SchCma représentant les relations entre les configurations de 
référence et les coaliguraîions corpomiies 
1.43.2 Modéiisation géométrique des muscles 
Huit muscles, considérés comme les principaux agonistes pour les mouvements du tronc, 
ont été modélisés. il s'agit des muscles iliocostalis et Iongissimus thoraciques et 
lombaires, multifidus, quadratw lumbonun, psoas, et finalement des muscles rectus 
abdominis et obliquus intemus et extemus. Ils sont représentés par 160 faisceaux reliant 
en Lignes droites les sites d'insertions et d'origines dans le but de tenir compte de la 
multiplicité et de L'étendu des sites d'attache des muscles. Certains faisceaux des 
muscles obliquus ainsi que le muscle transverse n'ont pu être introduits à cause de la 
difficulté de représenter les attaches fibreuses sur la ligne blanche abdominale et le 
contournement des organes internes. La position des sites d'attaches et les aires de 
section transverse attribuées à chaque faisceau sont présentées dans le tableau 1-5, ces 
dernières étant définies soit par une aire ou par un volume qu'il faut diviser par la 
longueur (mm3 1 L) et sont identiques pour les cotés droit et gauche. 
L'action de la force gravitationnelle est incorporée au MÉF via l'adaptation des données 
sur les masses et la position des centres de masse des segments vertébraux tirées de Liu 
(1971). En fait, des nœuds dont les coordonnées respectent les excentricités des centres 
de masse par rapport aux centroïdes des vertèbres ont été définis et reliés rigidement aux 
verthbres servant de point d'application des forces selon la masse des segments 
personnalisée en fonction du poids du sujet. 
1.4.33 Modélisation par éléments finis 
Les faisceaux musculaires sont représentés par L'élément LINKlO du logiciel ANSYS. 
C'est un dément ressort (barre 3D) dont la rigidité est spécifiée en tension seulement 
(agissant comme un câble) et dont la courtte F-L est bilinéaire. Sa portion active est 
Linéaire et de raideur constante alors que la force passive générée par les muscIes est 
négligée par rapport à la force active. Pour chaque faisceau trois propriétés sont 
définies : une rigidité (IO0 MPa), une aire de section transverse physiologique (PCSA) 
Reclus abdomink 
3 AT. U Bassin 
4 AT. L2 Bassin 
Tableau 1-5 : Desrription géom€trique des muscies de la modéüsation : A.T. 
(apophyse transverse), A&. (apophyse éphcuse), CJ. (crête iliaque) et S.P. 
(symphyse pubienne) (adaptée de Beruséjour, 1999) 
provenant de la modélisation géométrique et une propriété de déformation initiale 
(ISTRN). Cette denièce est définie par ISTRN = 6 1 L où 6 est la différence entre la 
fongueur L de l'élément et sa longueur au repos Lo (ddformation nulle). Cette propriétd 
permet de déterminer L'état actif (L > Lo) ou inactif (L < b) de l'élément (figure 1-15] 
qui est associée aux propriétés de recrutement du modèle 1 selon LO = 1. Ainsi, un 
muscle affect6 d'une valeur positive dTSTRN verra son recrutement facilité lui 
permettant, a sa longueur acnielle, d'être déjii activé et de générer une force pour 
rapprocher ses deux sites d'attache. Cette propriété est donc utilisée afin de modéliser le 
niveau d'activation/inhibition musculaire selon la modification des longueurs seuiis lors 
du processus de simulation. Ainsi, la défortnation initiale a été cedéhie en terme de 
seuil de recrutement des éléments muscles (EM) par l'équation ISTRN = (hi - hf ) /Li) 
selon les commandes centrales Ri et Ri. 
Figure 1-15 : Effet de I'ISTIiN sur la courbe farce-longueur de l'élément 
représentant IWat neutre, actif et relaché (Beausijour, lm) 
1.4.3.4 Processus de simulation 
La procédure générale de sirnuiation de mouvement volontaire développée par 
Beauséjour (1999) est présentée en detail dans cette sectioo puisqu'elle est également 
utilisée tout au long & ce projet, Par conséquent, les sections des prochains chapitres 
expliquant la méthodologie de recherche feront r é f h e  A Ia présente section. 
Une adaptation des principes du modèle l. a été effectuée dans le but de spécifier les 
commandes motrices en fonction de la propriété ISTRN. Ainsi, un mouvement du tronc 
est représenté par une modification de la configuration Ai du M&F à partir d'une 
configuration de référence initiale Ri (position debout) ce qui entraîne une configuration 
de référence fiale Rf correspondant a une position intermédiaire entre Ai et Ar. La 
spécification de ces coniigurations nécessite l'utilisation de données expérimentales 
puisque la géométrie du MÉF est personnalisée à ceUe du sujet. Un protocole 
expérimental a été défini dans les travaux de Beauséjour dans le but d'obtenir les profils 
cinématiques de marqueurs disposés sur le tronc lors d'exécution de tâches d'inflexion 
latérale et de flexion de 20 et 30' d'amplitude. De plus, pour les simulations à partir de 
MÉF de sujets scoliotiques, des radiographies prises en position d'inflexion latérale ont 
été utilisées afin d'obtenir, suite a la reconstruction 3D, les déplacements des structures 
anatomiques. Ces données expérimentales sont employées lors de simulations pour 
spécifier les coordo~ies des nœuds des éléments du MÉF correspondant aux 
configurations corporelles désirées, c'est-à-dire la position des vertèbres pour la 
détermination de Ri et Rf. Ces données cinématiques sont également utilisées pour 
vérifier si la configuration Ar obtenue des simulations correspond adéquatement à la 
position des vertébres mesurées expérimentalement. 
Un processus itératif heuristique de plusieurs étapes est nécessaire pour la simulation 
d'un mouvement volontaire (figure 1-16). La premiére étape (appelée «simulation 
imposée N) consiste appliquer les déplacements expérimentaux sur les nœuds du MÉF 
déterminés par le choix d'une configuration Rr. Cette dernière est sélectiomée 
arbitrairement entre Ai et Af de telle sorte que les commandes centrales déplacent le 
modéle de Ai vers une position intermédiaire alors que l'application de la gravité et les 
réactions de déformation des éléments l'amhent jusqu'g une position h i e  simulée (Sd 
qui devrait s'approcher de Ar; Cette première simuiation pennet de déterminer les 
variations des longueurs seuils des muscles qui sont utilisées pour le calcul des 
propridtés d'ISTRN de chaque ÉM, constituant ce qyi est appelé la stratégie de 
recrutement musculaire. Ces stratégies sont ensuite utilisées lors d'une seconde 
simulation où le mouvement est initié uniquement par le recrutement volontaire des ÉM 
en présence des forces de gravite alors que la seule condition limite est la fixation des 
nœuds du bassin. 
Afin de gérer les non-linéarités du système, L'imposition des activations musculaires 
s'effectue en plusieurs incréments au cours desquels le système se stabilise à un état 
d'équilibre à la fia de chacun. Les forces introduites par le raccourcissement des ÉM 
ayant un ISTRN positif se traduisent par un déplacement du modèle et une partie de 
l'énergie est utilisée par le mécanisme de déformation des éléments près des sites 
d'attache. De plus, lors du mouvement les antagonistes (ISTRN négatif) subissent un 
étirement. Si la position d'équilibre fide implique qu'ils sont étirés au-delà de leur 
seuil, ils seront alors actifs conformément au principe du réflexe d'étirement 
(Beauséjour, 1999). La solution finale de la simulation permet d'obtenir une 
configuration Sr qui est comparée à la configuration Ar. Si l'adéquation entre ces deux 
dernières n'est pas satisfaisante, une autre configuration Rr est choisie et le cycle 
recommence jusqu'à l'obtention d'une adéquation acceptable. L'intégration de la 
modélisation des muscles et du contrôle neural dans le ~F du tronc à été évaluée 
expérimentalement par des simulations d'intlexion latérale basée sur la comparaison des 
déplacements du MI?F et des commandes centrales avec les données cinématiques et les 
patrons d'activité EMG (Beauséjour et COU., 1999a; 1999b). 
Les techniques de modélisation présentées dans cette section ont été développées dans le 
but de foumir des outils d'étude et de diagnostic permettant d'étudier différentes 
problématiques reliées aux désordres du rachis et à leur traitement. D'autres modèles 
semblables ont été développés, basés sur des hypothèses différentes et en fonction 
d'applications biomédicales diverses, que ce soit au niveau de la modélisation du muscle 
ou du contrôle neural et sont résumés à la section suivante. 
Figure 1-16 : Algorithme uîW€ pour Ir programmation des simulations d'inflexion 
latérale par activation volontaire des muscles selon des commandes centrales 
(Eeaudjour, 1999) 
1.5 Modélisation du systéme ne~muscdo-squelettique 
1.5.1 Modèles musculaires 
Les modèles du muscle peuvent être ciassés en trois catégories. La plus simple 
représentation du muscle est un veetear possédant une magnitude et une orientation et 
qui présente peu d'intérêt put la mUdéüsatioa biomécanique, outre sa simplicité et sa 
facilité d'utilisation. Il existe ègalement des modéles biophysiques représentant 
mathématiquement les réactions chimiques du couplage excitation-contraction, dont le 
plus important est le modéle de H d e y  (Zahalak, 1990). Enfin, les modèles 
pbénoménologiques, représentant le comportement mécanique du muscle par un 
ensemble de composantes élastiques et contractiles ou simplement par un ressort. Ces 
modèles sont les plus répandus et font l'objet de la présente revue. 
Le premier modèle mécanique du muscle squelettique a été dévebppé par Hill (1938) et 
de nombreuses variantes de ce modèle sont retrouvées dans la littérature (Zajac, 1989; 
Winters, 1990; Zahalak, 1992). Notamment, Zajac (1989) a repris le modèle de Hill pour 
proposer un modèle générique (paramétré? du muscle tenaat compte de l'angle entre les 
fibres musculaires et le tendon. Ces modèles reptésentent la dynamique musculaire par 
des élèmenis viscoélastiques non-linéaires disposés en série et en paralléle avec un 
élément contractile dont le comportement est d é f i  par des équations caractérisant les 
relations F-L et force-vitesse. Chen et Zeltzer (1992) ont proposé une implémentation du 
modèle de Zajac utilisant une méthode par éiéments f i s  afin de modéliser, de façon 
volumique, les déformations du muscle liées à la contraction ainsi que celle dues à la 
gravité. Kojic et coll. (1998) ont aussi utilisé la méthode par éléments finis pour 
modéliser le comportement du muscle sur la base du modèle de Hill. Leur modèle 
intègre trois éléments contractiles non-linéaires en série et en parallèle dont le 
comportement est décrit par une fonction d'activation temporelie complexe. 
L'algorithme de simulation tient compte de la relation forcetlongation non-linéaire et 
de la modification de la forme géométrique et reproduit le comportement mécanique 
complexe de la contraction musculaire. Ces modèles détaillés du muscle ont des 
sûuctures complexes et nécessitent en entrée une valeur d'activation muraie obtenue par 
l'intermédiaire du modèie de Huxley ou de données EMG. D'ailleurs, leur intégration 
dans des modèles muiti-muscles requière la determination des ~-tres 
physiologiques propres à chaque muscle, qui sont peu disponibles dans la Littérature et 
implique une ctiarge de calcul coasidérable. Leur utilisation est justifiée lorsque 
l'objectif est d'étudier la fonction du muscle en dynamique mais ils se prêtent 
difficilement à la modélisation de systémes multi-muscles comme le tronc (Wiiters, 
1990). D'autre part, la majorite des modèles biorntcaniques du tronc utilisent une 
approximation statique ou quasi-statique (Andersson et Winters, 1990). 
Le modèle mécanique du type ressort, est basé sur les propriétés d'étirement du muscle. 
Ce type de représentation est principalement utilisé à l'intérieur des modèles 
neuophysiologiques de contrôle neural (section 1.5.3). Notamment, le modèle k de 
Feldman (1986) propose une solution à la détermination de la force produite par un 
muscle basée sur caractérisation expérimentale du réflexe d'étirement. Selon ce modéle, 
une force est gbnérée proportionnellement B la différence entre la longueur actuelle et Ia 
longueur seuil musculaire (A) pour le recrutement des motoneurones. Cette relation est 
estimée par une fonction exponentielle et inclut un terme relié a la section transverse du 
muscle. Beauséjour (1999) a intégré ce modèle à l'intérieur d'un modèle par éléments 
finis du tronc en approximant la relation F-L selon un comportement bilhéaire et de 
rigidité constante. 
Gribble et coll. (1998) ont développé un modèle selon une variante du modèle de Zajac 
(1989) dont l'activation neurale est décrite par le modèle h. Leurs travaux ont permis 
d'évaluer les paramètres d'une expression mathématique de la force en terme 
d'activation neurale, de rigidité passive et de capacité de génération de force. Cette 
fonction, ôasée sur les expérimentations de Feldman sur le coude (1966), s'exprime 
comme suit : 
où p (N) est un paramètre relié au potentiel de génération de force spécifique à chaque 
muscle, c (mm*') est un paramètre identique pour tous les muscles associé au gradient de 
recrutement des motoneurones, et A (mm) définit l'activation musculaire selon le 
changement de longueur du muscle. 
La valeur du paramètre c a été estimée par une technique de régression à partir des 
données F-L empiriques enregistrées par Feldman et Oriovsky (1972) et ils ont fixé sa 
valeur à 0.1 12 mm', ce qui est simiiaire aux résultats de Feldman (1966). Le paramètre 
p varie en fonction de la PCSA du muscle et pour convertir les valeurs de PCSA en 
estimation du potentiel de génération de force @J/mm2), elles sont mises à l'échelle par 
un facteur k. Ce facteur est choisi de sorte que le comportement statique du modèle 
corresponde à ce que l'on retrouve dans la littérature (Gribble et coll., 1998). 
1.5.2 Modéles du systhme musculo-squelettique du tronc 
Les modéles du systéme muscdo-squelettique du tronc représentent les structures et leur 
coordination à l'aide d'équations mathématiques. Dépendamment des objectifs de la 
modélisation, les structures du modèle sont représentées pat des corps rigides ou 
déformables. Dans le premier cas, il s'agit d'un modèle cinématique à partir duquel il 
est possible d'étudier les mouvements et la coordination des structures. Par contre, 
l'utilisation de corps déformables permet, suivant la détermination des propriétés 
mécaniques, l'étude du comportement des structures au niveau des contraintes et des 
déformations. Cette modélisation cinCtique est bien représentée par les MÉF et est 
employée par plusieurs chercheurs. L'utilisation de la méthode des éléments liais pour la 
modélisation du rachis est présentée en détail par Aubin (2000) alors que Beauséjour 
(1999) présente une revue critique de quatre M& intégrant les muscles. il s'agit des 
modèles de Takashima et COU. (1979), Dietrich et COU. (1990)' Stokes et coll. (1995) et 
de Keifer et COU. (1998). Ces modè1es intègrent, à des niveaux de raffinement différents, 
les muscles et structures osséo-ligamentaires du tronc et utilisent des techniques tenant 
peu compte du contrôle neural pour la détermination des forces dans les muscles étant 
généraiement associés à des apptoches par optimisation- De plus, ces derniers sont 
représentés comme des générateurs de force, sauf pour le modèle de Dietrich et coll- qui 
utilisent un modéle volumique complexe basé sur une variante du modèle de Hill. Le 
modèle du tronc utilisé dans ce projet de maitrise provient des travaux de Aubin et coll. 
(1995), Descrimes et coll. (1995)' Gauvin (1996) et Beauséjour (1999) présentés dans la 
section 1.4.2. 
1.53 Revue des modbles de contrôle neural 
Les mécanismes de production de mouvements physiologiques ne sont pas, à ce jour, 
complètement déterminés et de nombreuses approximations et hypothèses persistent 
dans les modèles notamment concernant le processus d'activation musculaire par le 
SNC, qui est à la base du contrôle moteur. Plusieurs modèles prédictifs ont été 
d6veloppés dans le but de déterminer la répartition des forces dans les muscles et donc 
de proposer des solutions aux problémes de Bernstein. II existe quatre principaux types 
de modéle: les approches par optimisation d'un critère physiologique, 
élecûomyographique (EMG-driven), neurophysiologique et par réseaux neuronaux. 
1.5.3.1 Modèles par optimisation 
Les approches par optimisation sont basées sur la formulation d'une fonction objective à 
optimiser. Celle-ci représente un critère physiologique hypoth6tique utilisé par le SNC 
afùi de distribuer les forces entre les muscles et d'identifier la stratégie de recrutement. 
Les fonctions employées sont très diverses (Zajac et Wiiters, 1990) et certaines 
approches en combinent plusieurs (Chung et coii., 1999; Stokes, 1999). Hughes (2000) a 
comparé plusieurs critères d'optimisation dans le but de déterminer leur influence sur les 
résultats de prédiction des forces et des efforts et conclu qu'ils influent très peu sur les 
forces de compression au niveau des vertèbres, Les modèles les plus connus utilisent soit 
une fonction d'optimisation Linéaite (Crowinshield, 1978; Schultz et coil., 1982) soit une 
fonction non-linéaire (Herzog, 1987; Han et COU. 1991) afin de prédiie les forces 
musculaires agissant au niveau du tronc ti partir du moment articulaire net déterminé à 
un niveau vertébral donné. Han et COU. (1991) ont proposé un modèle d'optimisation 
employant une fonction objective non-htkire pour la prédiction des forces dans les 
muscles et des contraintes du disque intervertébral au aiveau L3L.4 lors de l'exécution 
de mouvement d'infiexion- latéde et de flexion. Chung et coll. (1999) ont évalué la 
répartition des forces daas les muscles Iors de la flexion et de la rotation (torsion) du 
tronc à partir d'un modèle révisé dans le but de considérer des tâches de levée de charge 
asymdtrique. Utile pour l'étude de tâches motrices orientées vers un but et d'application 
facile pour l'étude de tâches industrielles, ce type de modèle prédit difficilement la 
coactivation de muscles antagonistes (Cholewicki et McGill, 1 W6). Le choix d'une 
fonction à optimiser implique également que le SNC utilise un critère pdcis et o*re de 
façon optimale. &si, ces modèles ne peuvent tenir compte de la variabilité de stratégie 
de recrutement inter-sujets (Zajac et Winters, 1990). 
1.5.3.2 ModQles électromyograpbiques 
Afin de pallier aux limites de l'approche par optimisation, des modèles basés sur des 
analogies de nature biologique utilisant l'activité électromyographique (EMG) ont été 
développés. Cette approche repose sur la détermination d'une relation entre l'activité 
EMG d'un muscle et Ia force qu'il produit. Le groupe de McGill et coll. (1986) ont ét6 
les premiers à développer ce type de modèle nécessitant, pour la détermination des 
forces musculaires individuelles, l'activité EMG Iors de tâches d'inflexion et des 
param6tres représentant la force passive, Ies relations F-L et F-V. Par la suite, plusieurs 
variantes ont 6té développées dans le but d'étudier les efforts sur le rachis lombaire dus 
au recnitement des muscIes lors de tiches diverses IMcGill, 1992, Gratana et COU., 1993, 
1995; Cholewicki et coll., 1995; Maras et coli., 1995, 1997). Nussbaum et COM. (1998) 
ont repris les travaux effectués par Gratana et Marras afin d'èlaborer un modèle de 
pdc t ion  en incluant des paramètres basés uniquement sur la physiologie et sur 
I'invariabilitt! de certaines caraciénénstiques entre les sujets. La procédure de validation de 
cette approche à l'aide de mesure M G  est diBicile et souvent contestée (Nussbaurn et 
coll., 1998) car l'actMtt! EMG sert justement a l'élaboration du modéle. De plus, la 
validitd du modèle repose sur la mesure d'un signai imparfait et dont l'analyse est 
complexe, sur la détermination de paramétres pour chacun des muscles, et enfin sur 
l'identification d'une relation force-EMG faisant l'objet de controverse (Ladin, 1990; 
Kleissen et cou., 1998; Nussbaum et coll., 1998). Une autre lacune de cette approche est 
qu'elle ne considère pas le phénomène de fatigue musculaire qui modifie la relation 
entre la force et l'activité EMG. Toutefois, des solutions à ce problème ont été proposées 
notamment par Sparto et Parnianpour (1999) qui ont intégré un paramètre décrivant la 
variation de la contrainte maximale du muscle en fonction du temps afin de tenir compte 
du changement de la capacité de production de force maximale de l'érecteur du rachis 
sous l'effet d'un cycle de fatigue. 
1.533 Modéles neurophysiologiques 
Selon Debra (1997)' il existe trois théories du contrôle moteur. La théorie du réflexe, 
basée sur les travaux de Sherrington (1906), la théorie hiérarchique, basée sur les 
travaux de Green (1972) et la théorie du système dynamique basée sur les travaux de 
Bernstein (1967). Ces théories ont mené à l'élaboration de diffërents modèles du 
contrôte neural dont le plus connu est le typefeedbackphysiolo~que. Ce dernier est bien 
représenté par les recherches entourant l'hypothèse du point d'équilibre, notamment Ie 
modéle a de Bizzi (Bi& et coll., 1984) et le modèle h de Feldman (Feldman, 1986). 
Selon ces approches, les mouvements actifs seraient produits en déplaçant le point 
d'équilibre du système. Le modèle h représente le muscle avec ses mécanismes centraux 
et réflexes par un ressort non-linéaire ayant une longueur seuil à partir de laquelle il est 
actif. Les principales différences entre les modèles A et a concernent L'absence de la 
notion du réflexe dans la formulation du moâèle a et la définition de l'activation neurale 
qui, pour le modèle g dépend de la rigidit6 du muscle alors que pour le modèle h celle- 
ci depend de la longueur seuil du réflexe d'étirement. 
Le modèle de Feldman a été appliqd principalement à des modèles biomécaniques 
intégrant peu de DDL (Flanagan et coll., 1993; Mitnitski et coll., 1996; St-Onge et coll., 
1997). Toutefois, de récents développements (Feldman et Levine, 1995; Feldman et 
coll., 1998) ont permis de génWser tes hypothèses de recrutement du modèle A pour 
les systémes multi-muscles et multi-articulations. Ainsi certaines applications plus 
complexes ont pu être développées en I'occurence L'intégration du modèle A dans un 
modèle par élément fnis de la langue (Sanguineti et coll., 1997) et du tronc humain 
(Beauséjour, 1999). Cette dernih application a été présentée en détail à la section 1.4.3 
puisqu'elle constitue la base de ce projet de maîtrise. II s'agit d'une approche originale 
intégrant à la fois le comportement structural et le contrôle moteur du tronc. Toutefois, 
l'utilisation de ce modèle est complexe et nécessite la détermination d'un grand nombre 
de paramètres qui sont dépendant de plusieurs variables concernant le modèle 
biomécanique. De plus, la gdnération des commandes centrales repose sur un processus 
itératif heuristique long et fastidieux et les lois régissant le système sont dificiles à 
déterminer à partir d'une méthode explicite. 
1 S3.4 Réseaux neuronaux 
Les modèles de contrôle neural présent& aux sections précédentes utilisent certaines 
hypothèses quant au fonctionnement du système nerveux puisque plusieurs principes 
n'ont pas encore été élucidés mais doivent être explicitement décrits dans le modèle. Cet 
obstacle majeur peut être contourué si on considère les techniques implicites 
d'apprentissage comme les réseaux neuronaux (RN) par exemple. De nombreux 
chercheurs ont tiré profit de la puissance de ces algorithmes afin de résoudre le problème 
de redondance et de contrôle des systèmes multi-muscles et multi-articulaires. 
Un RN est un modèle mathématique typiquement composé d'unités intercornectées 
disposées en niveaux f o m t  une architecture de traitement hautement parallèle (figure 
1-17), La fonction de la synapse biologique est mod6lisée par un poids de connexion 
modifiable qui est associé à chacune des connexions et le signal électrique dû à la 
dépolarisation du neurone est représenté par un niveau d'activation (Fausett, 1994). 
Chaque unité manipule, à l'aide d'un algorithme, le patron d'activité reçu pour le 
transformer en un signal de sortie. Pour ce faire, elle calcule l'activation en effectuant la 
somme pondMe des activités des imitds du niveau précddent et transforme ensuite cette 
valeur par le biais d'une fonction d'activation afin d'obtenir une valeur de sortie qui est 
envoyée aux unités du niveau suivant. 
Figure 1-17 : Schéma d'un RN typique représentant la structure de connexion 
paralléle en projection vers Pavant Veedforwurd) 
Ce type de fonctionnement, où les activations sont projetées vers l'avant, caractérise une 
topologiefeedfirwmd analogue au système de contrôle en boucle ouverte (open-hop). 11 
existe aussi une topologie de type récwente (jéedhuck) permettant la modélisation des 
systémes de contrôle en boucle fermée (closed-Zoop) (Patterson, 1996). Le processus 
d'apprentissage se déroule comme suit : une donnée d'entrée est foumie au réseau afin 
de calculer une valeur de sortie qui est ensuite comparée à la sortie désirée, un 
algorithme modifie les poids de connexion dans le but de minimiser l'erreur de 
prédiction, et le cycle recommence jusqu'à ce qu'un niveau d'erreur acceptable soit 
atteint. Selon Haykin (1994), les RW présentent les propriétés suivantes : 1) grand 
pouvoir prédictif' 2) ne nécessitent aucune hypothése quant au comportement du 
système 3) s'adaptent aux changements et tolèrent les imperfections d'un signal et, 4) 
profitent de la non-lindarit6 du système. Les concepts g6néraux nécessaires à la 
compréhension du fonctionnement des réseaux neuronaux sont également présentés en 
annexe. 
L'une des premières applications des RN pour la modélisation du contrôle moteur vient 
du domaine de la robotique, qui à ce moment cherchait une technique de remplacement a 
l'algorithme de la dynamique inverse (Kawato et coll., 1987; Kent et coll., 1991). Ces 
applications concernent principalement le contrôle de bras robotisés et de «robots 
marcheurs B devant effectuer une tâche qui est modifiée de façon dynamique selon !es 
conditions environnementales. De nombreux chercheurs ont par la suite employé les RN 
pour étudier les systèmes biologiques. Par exemple, Massone et Bi& (1989) ont couplé 
un RN à un modèle mécanique du membre supérieur, représentant les muscles à l'aide 
de ressorts, pour simuler des tâches de pointage. D'autres chercheurs ont étudié la 
problématique de la redondance musculaire en étudiant les relations entre les signaux 
d'activité musculaire et des paramètres cinématiques et cinétiques (Koike et Kawato, 
1995; Cheron et coll., 1996; Liu et coll., 1999 ) ou les relations inverses (Prentice et 
coll., 1998; Kim et Hooshang, 1998; Jonic et coll., 1999). Koike et Kawato (1995) ont 
utilisé un RN dynamique pour reconstruire les trajectoires cinématiques du bras à partir 
de I'activitb EMG de dix muscles. Leurs résultats ont démontré que le maintien d'une 
posture et les mouvements complexes peuvent être reproduits à partir de signaux 
d'électrodes de surface. De plus, ils concluent que l'utilisation du RN permet 
l'évaluation des hypothèses du fonctionnement du SNC telie que la planification de 
trajectoires virtuelles. Cheron et coll, (1996) ont également développé un modèle basé 
sur un RN dynamique afin d'identifier la relation entre l'activité EMG et la cinématique 
du membre supérieur lors du dessin de figures et de produire des formes non-apprises. 
Suite à leurs expérimentations, ils suggèrent que les signaux EMG bnits sont largement 
représentatifs de la cinématique d'un membre et que l'analyse du comportement du RN 
petmet de dissocier les commandes efférentes des signaux proprioceptifs. Liu et con. 
(1999) ont utilisé une approche par RN atin de prédire les relations EMG-force a partir 
de données expérimentales acquiquises ur un madèle animal et conclu que les RN 
constituent un o u ü  puissant pour la modélisation des caractéristiques dyiiamiques de la 
contraction muscdaire. 
A l'inverse des trois applications précédentes, Pcentice et COU. (1998) ont utilisé des 
patrons cinématiques enregistrés lors de la marche comme données d'entrée d'un RN 
simple afin de prédire les caractéristiques de l'activité EMG. Kim et Hemami (1998) ont 
utilisé des RN dynamiques afin de contrôler les mouvements en 3D du tronc a partir 
d'un modéle de deux segments rigides et six muscles. Lew modèle inclut des propriétés 
physiologiques telles que le réflexe d'étirement et les informations proprioceptives de 
jèedback afin de pouvoir étudier les structures du SNC de systèmes biologiques. Jonic et 
coll. (1999) ont comparé trois techniques d'apprentissage pour la prédiction des patrons 
d'activation des muscles à partir des angles articulaires du genou et des forces de 
réaction au sol. Les modèles d'apprentissage testés sont un RN de type Perceptron 
multicouches (MLP, section A1.4. 1)' une technique utilisant la logique î i  oue et un RN 
de type Fonction radiale de base (RBF, section A1.4.2) et la meilleure capacité de 
gdnéralisation a été obtenue avec ce dernier. Les travaux de SepuIveda et coll. (1993, 
1995, 1998) sur l'étude de la biomécanique de la marche et du contrôle moteur ont 
prouvé que les RN sont des outils adéquats pour la modélisation biomécanique et qu'ils 
constituent une solution de choix pour le développement d'un outil de réadaptation. 
Rosen et coll. (1999) ont comparé la performance de deux types de modèle musculaire 
sur la base de la prédiction des moments articulaires à partir de données cinématiques et 
de l'activitd neuromusculaire. Ainsi, ils ont évalué la performance d'un modèle de HiU 
et d'un RN lors de leur intégration dans une otthèse myoélectrique et ont conclu que le 
RN avait une meilleure capacité de prédiction et qu'il s'avérait supérieur au modèle de 
Hill. 
Toutes ces applications utilisent une approche dynamique, intègrent un nombre limité de 
muscles et de DDL. D'autre part, l'activité EMG est utüisée dans l'élaboration du 
modéle comme paramètre d'entrée alors qu'en fait, ce signa1 émerge des propriétés du 
système et est conséquent à i'exécution d'une tâche motrice. Certains chercheurs 
@omy et Sanger, 1993; Lan, 1997) utilisant un modèle de contrôle neural basé sur 
l'hypothése du point d'équilibre de Feldman (1986) ont intégré un RN afin de prédire les 
commandes motrices pour le mouvement d'un modéle du membre supérieur. Dans le 
modèle de Dornay et Sanger (1993)' le RN prédit les commandes motrices à partir de 
coordonnées cartésiennes 2D décrivant le mouvement à simuler. Lukashin et coll. (1996) 
ont modélisé les muscles selon le modèle 1 de Feldman et utilisent un RN a f i  de 
reproduire les données expérimentales caractéristiques de la rigidité du membre 
supérieur humain. Lan (1 997) soulève la problématique concernant la détermination des 
stratégies de recrutement en fonction de la trajectoire et propose d'utiliser les propriétés 
biomécaniques des muscles telles que décrites par l'hypothèse du point d'équilibre. 
Ainsi un RN effectue la conversion des commandes centraies en valeur d'activation pour 
chaque muscle du modèle, tout en limitant les efforts musculaires à un minimum à l'aide 
d'une technique d'optimisation. 
Nussbawn et coll. (1995, 1996, 1997) ont utilisé les RN pour la prédiction des moments 
articulaires statiques et du degré d'activation des muscles du tronc au niveau L3/L4. Le 
modèle développé en 1997 a la particdarit6 de ne pas utiliser de données EMG et utilise 
la valeur de sortie des unités d'un niveau intermédiaire pour déterminer le niveau 
d'activation dans chaque muscle. il s'agit toutefois d'un modèle du tronc purement 
analytique ne tenant pas compte de la variabiiité inter-sujet et qui nécessite la 
détermination de G-ks différents pour chaque posture analysée. Dans le but 
d'étudier la génération du mouvement par le SNC, Kim et Hemami (1998) ont utilisé un 
modèle biomécanique simplifié du tronc (corps rigides) incluant six muscles dont les 
signaux d'activation sont générés ii partir d'un RN. 
Les applications énumérées cidessus emploient [es RN comme outil de prédiction afin 
de modéliser le contrôle moteur. Les RN peuvent également servir pour la classification 
et plusieurs chercheurs ont utilisé cette propriété pour développer des outils de 
diagnostic des désordres du rachis. Par exemple, Jaremko et COU. (1999) ont utilisé un 
RN dans le but de déterminer la déformation du rachis à partir de la géométrie externe 
de sujets scoliotiques. D'autre part, Bishop et COU. (1997) se sont intéressés aux RN afin 
de déterminer les caractéristiques spécifiques des mouvements du tronc associées à 
différentes catégories de lombalgies. Ils obtiennent des résultats satisfaisants et 
concluent que la signahue cinématique du mouvement de sujets lornbalgiques est un 
indicateur adéquat pour le diagnostic. Sur la base des travaux de Bishop, Magnusson et 
col. (1998) ont utilisé un RN dans le but d'évaluer si un programme de réadaptation 
modifiait les caractéristiques du mouvement de sujets atteints d'une lombalgie 
chronique. Enfin, Chen et coll. (2000) ont développé un outil de prédiction des risques 
reliés aux troubles musculo-squelettiques. Cet outil est basé sur un RN effectuant une 
classification de tâches industrielles en fonction du niveau de risque de lombalgie. 
1.5.4 Étude des stratégies de recrutement 
Les modèles biomécaniques intégrant les muscles et le contrôle neural présentés dans la 
revue ont été développés dans des buts précis. Ainsi, plusieurs chercheurs se sont 
intéressés à l'étude des stratégies de recrutement musculaire et de leurs effets sur les 
structures osséo-ligamentaires. Par exemple, Reuber et co11.(1983) ont étudié I7activit4 
EMG mesurée chez des patients scoliotiques lors d'exercices isométriques. Larivière et 
coll. (2000) ont effectué le même genre d'étude de l'activité EMG mais chez des sujets 
lombalgiques et ont proposé une tecbnique de classification pour détecter les différentes 
caractérsitiques (Larivière et coll., 2000). Ce genre d'expérimentation permet d'évaluer, 
à partir de données expérimentales, s'il existe des clifErences de stratégie de recrutement 
mais ne fournit aucun renseignement sur l'action individuelle des muscles en défauts 
ainsi que leurs effets sur la coordlliation des diffërents segments qu'ils traversent. 
Gardner-Morse et Stokes (1995, 1998) ont utilisé un modèle biomécanique du tronc 
intégrant une approche d'optimisation a i i n  d'évaluer le rôle des muscles et de la co- 
activation dans la stabilité de la colonne lombaire. De façon comparable, Kong et coll. 
(1996) ont dtudié, avec un MÉF des vedbres L3-L5, les effets sur le rachis lombaire de 
dysfonctions musculaires, Kiefer et coll (1998) ont étudié le rôle des muscles dans la 
stabiiisation du imm A partir d'un Ml% intégrant les muscles comme des générateurs de 
force et résolvent l'indétermulsition du systéme A L'aide d'une technique d'optimisation. 
Ainsi, ils suggèrent que les muscles avec des insertions sur les vertèbres lombaires ont 
une grande importance pour accroître la stabilité et qu'une perturbation de la 
coordination de ces muscles pourrait causer des troub1es de maux de dos. 
Deitrich et coll. (1990) ont également étudié les mécanismes de la stabilité du tronc à 
l'aide d'un MÉF dans lequel la détermination des forces musculaires est basée sur une 
technique d'optimisation. A partir de simulation de commandes motrices asymétriques, 
ils suggèrent que la cause de la scoliose idiopathique proviendrait d'un perte de stabilité 
provoquée par un fonctionnement incorrect du systéme musculaire au niveau local. 
D'autre part, Zajac (1 993) propose d'utiliser une technique de modélisation basée sur la 
théorie du confrdle oprirnal afin d'dtudier une variété de tâches motrices et d'élucider les 
principes de coordination des muscles. L'application de cette théorie pour l'étude du 
saut en hauteur a permis de fournir des informations utiles sur la biomécanique du saut 
et des stratégies de recrutement. 
1.6 Résume de la problématique et objcctirs du projet 
La cevue des travaux reliés iî la modélisation du système neuro-muscdo-squelettique du 
tronc a permis de relever et de comparer les nombreuses méthodes proposées dans la 
littérature selon leurs avantages et inconvénients, Le tronc est composé de sûuctures 
interagissant entre elles et dont l'équilibre du comportement peut être perturbé de 
plusieurs façons. Le -&me nemmusculaire, responsable du maintien de cet équüibre, 
a fait l'objet de nombreux travaux de modélisation autant au niveau du mécanisme de 
contraction et de recrutement des muscles qu'au niveau de la redondance et des 
caractéristiques des stratdgies de recnitement. Les modèles développés ont pennk 
d'étudier plusieurs troubles musdo-squelettiques du rachis, comme la scoliose 
idiopathique et les lombalgies. 
Ces désordres du rachis présentent des caractéristiques particulières au niveau des 
patrons d'activité EMG et des patrons cinématiques lorsqu'ils sont étudiés chez des 
sujets effectuant des tâches motrices. Les techniques d'analyses expérimentales sont 
souvent invasives et se prêtent difficilement à l'investigation de l'effet de ces patrons 
caractéristiques sur le comportement biomécanique. De nombreux outils de simulation 
ont été développés à cette fui mais peu intègrent à la fois le comportement stmcturai et 
neurophysiologique du contrôle moteur. 
Le modèle neuro-musculo-squelettique du tronc développé par les chercheurs du Centre 
de recherche de l'hôpital Sainte-Justhe et de l'Institut de génie biomédical de l'École 
Polytechnique de Montréal procure un outil d'étude et de diagnostic permettant d'étudier 
différentes problématiques reliées aux désordres du rachis et à leur traitement. Dans de 
modèle, le muscle est représenté par un ressort dont les propriétés sont basées sur la 
formulation du modèle h. L'approximation du comportement mécanique utilisée ne 
permet pas de reproduire certaines caractéristiques importantes observées 
expérimentalement lors de i'ttirement d'un muscle. D'autres modèles musculaires ont 
été développés lesquels, en géndrai, représentent de façon complexe le phénomène de 
contraction et sont donc peu adéquats pour k type d'application envisagé. 
L 
D'autre patt, la modélisation du contrôle neurai selon le modèle h et le principe de 
conespondance biomécanique présente une solution originale à la redondance du 
système neuromusculaire et est basée sur des principes physiologiques. Toutefois, son 
processus d'utilisation est complexe et laborieux loqu'on considère un système muiti- 
muscles et multi-articulaires comme le tronc et nécessite de nombreuses 
expérimentations pour la connaissance du comportement du modèle biomécanique. Des 
solutions diverses au problème de redondance ont été élaborées mais tous nécessitent 
l'enregistrement de i'activité EMG et sont basées sur l'hypothèse que cette activité EMG est 
programmée par le SNC. Des RN ont été proposés comme solutions basées sur leur capacité 
ii modéliser des systèmes non-lindaires ii partir d'informations implicites. Le caractère non- 
physiologique de ces approches est la source des principales critiques et, par conséquent, 
certains chercheurs ont tente d'introduire les principes de l'hypothèse du point d'équilibre 
dans la formulation des RN afin d'étudier le fonctionnement du S N .  Considérant les faits 
ci-dessus quant ii la modélisation du systhme neuro-musculo-squelettique et à l'étude des 
troubles musculo-squelettiques, l'objectif général de ce projet de maîtrise consiste 
globalement à développer une modélisation du contrôle neural afin d'étudier des troubles 
musculo-squelettiques. 
Les objectifs spécifiques visent a : 
1- Raffiner la modélisation du comportement mécanique des muscles du modèle 
par ÉF; 
2- Étudier les caractéristiques des stratégies de recrutement musculaire et du 
processus de génération des commandes motrices obtenues des simulations de 
mouvement volontaire chez des sujets sains et pathologiques; 
3- Intdgrer au modèle biomécanique du tronc une technique d'apprentissage 
supewisée pour la prédiction des commandes centrales nécessaires aux 
simulations de mouvements volontah. 
Les chapitres qui suivent porteront sur les travaux qui ont été entrepris afin de rencontrer 
chacun des objectifs spécifiques. 
CHAPITRE 2 - RAFFINEMENT DE LA M O D ~ ~ S A T ~ O N  PAR ÉLÉMENTS 
FINIS DES MUSCLES 
Ce chapitre présente les travaux effectues dans le cadre du raffinement du MÉF suite 
aux recommandations présentées dans Beauséjour (1999) faisant état de l'importance de 
tenir compte du comportement mkanique non-linéaire et des propriétés physiologiques 
retrouvées dans la littérature pour la modélisation des muscles. En effet, aiin d'évaluer la 
faisabilité d'intégrer une modélisation neuromusculaire dans le modèle biomécanique du 
tronc, il avait été jugé adéquat d'utiliser un modèle simple et nécessitant peu de 
paramètres à déterminer pour décrire le comportement d'un muscle lors de son 
activation. L'approximation de la relation force-longueur (F-L) selon une courbe 
bilinéaire avec la partie active de raideur consiante conduit ti une rigidité active 
constante de 100 MPa. Une conséquence directe de cette approximation est l'absence de 
gradation de force développée en fonction de l'étirement du muscle. Les modèles 
phénoménologiques basés sur le modéle de Hill (1938) représentent bien ce phénomène 
mais sont inadéquats si on considère une approximation statique du mouvement car ils 
sont en gdnéral complexes et mieux adaptés aux études dynamiques (Winters, 1990). Un 
modèle plus simple défini uniquement à partir des propci6tés de rigidité et contrainte 
maximale est difficile à intégrer dans un modéle du tronc car les muscles du rachis, en 
grand nombre, sont l'objet de nombreuses synergies et il est dificile d'isoler le 
comportement de chacun comme il a été effectué lors d'expérimentations sur le coude 
(Feldman, 1966). Toutefois, dans le cadre d'une étude des signaux de contrôle 
nécessaires aux mouvements du bras, Gribble et COU. (1998) ont proposé un modèle 
mathématique pour la production de la force musculaire pouvant être généralisé à tous 
les muscles. Basé sur ces consiMons, l'objectif de la première étape du présent projet 
est de raffiner la modélisation actuelle des muscles et &évaluer son intégration dans le 
MÉF. 
2.1 Méthodologie du naKinement de la modélisation des muscles 
La solution proposée pour le ratfinement est basée sur l'approche de modélisation 
actuelle et intègre le comportement non-Maire mesuré expérimentalement afin 
d'obtenir l'augmentation de la rigidité en fonction du niveau d'activation musculaire et 
donc d'une gradation de la force. 
Une étude préliminaire a d'abord été réalisée a h  d'évaluer la possibilité d'utiliser 
quelques éléments disponibles du logiciel ANSYS (LINKS, COMBIN39 et LiNKlO). 
Les premiers essais, réalisés dans le cadre d'un projet de fin d'études (Couillard, 1999), 
ont été effectués avec les éléments LJNK8 (ressort linéaire) et COMBIN39 (ressort 
multilinéaire) mais des problèmes d'ajustement des propriétés mécaniques et du 
déplacement des longueurs seuils ont été rencontrés. Par la suite, diverses combinaisons 
d'éléments L N 1 0  (ressort biEndaire en tension seulement) disposés en série et en 
parallèle ont été élaborées afin de reprendre le concept du modèle de Hill et d'obtenir un 
comportement multilineaire. L'obtention de résultats non-concluants en raison du 
problème de la définition de la rigidité et des aires de section transverse pour chaque 
entité formant le modéle a nécessité la recherche d'une approche diffërente. 
La revue des travaux de modélisation du muscle selon le modèle 1 a permis de trouver 
une solution dans les travaux de Gribble et coll. (1998). Il s'agissait ensuite de trouver 
une façon d'intégrer cette solution à la défïnition de la courbe F-L de l'élément WNKIO 
de telle sorte qu'il soit possible de modifier la propriété de rigidité au cours du processus 
de simulation d'un mouvement voiontaire. 
2.1.1 Intégration du modPk musculaire de Gribble et coll. 
La section 1.5.1 de la revue de Littérature rapporte les travaux de Gnible et COU; (1998) 
sur la modélisation du muscle à i'aide du modèie k de Feldman. Pour une approximation 
quasi-statique, l'activation musculaire A est proportionnelle à la différence entre la 
longueur actuelle du muscle (0 et la longueur seuil (A,) spécifiée via les commandes 
centraies selon A = ( 1 - A,)' (A = O si la différence est négative). En intégrant la définition 
des termes A, c et p (section 1.5.1), l'équation (1) basée sur des résultats expérimentaux 
devient donc : 
L'équation (2) a été adaptée au modèle musculaire de Beauséjour (1999) via le 
paramétrage de la rigidité. Le module de Young ( E )  d'un élément-muscle a été 
calculé B partir de l'équation E = C/E, où c est la contrainte et E est la déformation 





alors que l'équation de la déformation de cet ÉM j est : 
ou Lj est la longueur de L'ÉM déformé et Lo/ est la longueur initiale au repos. Cette 
dernitcc équation a été tedéfinie en fonction des propriétés de recrutement (comme à la 
section 1.4.3.3) pour qu'il soit possible de paramétrer le calcul de la rigidité (module de 
Young) en fonction des signaux d'activation musculaire. Ainsi la propriété de seut de 
recrutement des muscles, Ies variables h, correspond à la transition entre les états actifet 
inactif de L'&ment spécifiée par I'ISTRN (Lo = A).). D'autre part, pour spécifier les 
commandes motrices, la propnétk de déformation ISTRN a été redéhie en terme des 
seuils )i & recrutement i la configuration initiai (i) et M e  (1') selon l'dquation : 
Cette propriété de déformation ainsi redéfkie a étd intégrde dans le calcul du module de 
rigidité de façon a paramétrer sa défuiition en terme d'ISTW selon l'équation : 
L'équation (6) montre que le module de rigidité d'un ÉM j peut être calculé en fonction 
de son niveau d'activation (lSTRN) spécifit 4 un incrément de chargement n. II est donc 
possible à partir de cette équation de déterminer la rigidité de chacun des faisceaux 
musculaiiires à partir de variables déjà spécifiées. La commande de changement des 
propriétés MPCWG (material properîies change) de AWSYS a été utilisée afin de 
modifier en cours de simulation les propriétés mécaniques d'un élément telles que le 
module de Young. Par conséquent, cette commande est utilisée lors de la simulation 
pour défmir un module de Young pour chacun des ÉM et ceux-ci sont redéfinis à chaque 
incrément des niveaux d'activation. 
2.1.2 fivaluatioo du comprtement mécanique d'un NCment-muscle 
Afin de vérifier si le dinement introduit dans le modèle musculaire représente 
adéquatement le comportement mécanique wu-linéaire, des simulations de contractions 
isométriques ont étd effectuées avec cinq ÉM de morphologies différentes (muitiiïdus 
thoracique, iliocostalis lumborum pars thoracis, recrus abdominis, psoas et obliquus 
extemus). Ces simulations se sont déroulées de la façon suivante : (1) les lbi ont été 
gdndrés selon leurs propriétés gdométriques et les extrémités ont été contraintes à un 
déplacement nul; (2) des activaions neurales devant produire des changements de 
Iongueur de 5, 10 et 25% ont ensuite été successivement impostks pour stimuler le 
recrutement volontaire des ÉM avec le modèle bilinéaire de Beauséjour (1999) (modèle 
original); (3) les mêmes simulations ont été reprises mais cette fois en incluant le 
raffinement et en adoptant une valeur de k identique à celle utilisée lors des travaux de 
Gribble et coll. (1998) soit 1 N/cm2 (0.01 N/rnn?) et, (4) les paramètres de force et de 
contrainte dans les ÉM ont été analysés afin d'évaluer et comparer le comportement 
non-linéaire avec le comportement bilinéaire et les valeurs de contrainte maximale et de 
rigidité avec celles retrouvées dans la littérature. 
2.1.3 Évaluation du comportement global du modéle du tronc 
L'intégration du raffinement de la modélisation des muscles dans le MÉF du tronc 
requiert au préalable une étape d'ajustement de la rigidité du modèle musculaire. Ainsi, 
le paramètre de mise a l'échelle k a été estimé à partir d'une analyse de sensibilité au 
cours de laquelle des simulatioas de mouvements ont été effectuées avec différentes 
valeurs de k dans la formulation de l'équation 6. Les simufations ont été exécutées avec 
un MÉF personnalisé à la géométrie d'un sujet sain et dont les données cinématiques de 
mouvements d'infiexion latérale et de flexion provenaient des expérimentations de 
Beauséjour (1999). La procédure de simularion (voir section 1.4.3.4) consiste a 
déterminer six contigurations Rf correspondant B trois mouvements uniplanaires 
d'inflexion latérale et de flexion d'environ 10, 20 et 30 degrés d'amplitude. Ces 
stratégies de recrutement ont été imposées au MÉF lors de simulations de type 
volontaire où le d6placement du modèle est causé uniquement par le recrutement actif 
des ÉM et les chargements externes. Une première série de simulations a été réalisée 
avec la formulation originale du modéle musculaire. Ensuite, les mêmes simulations ont 
été répétées en intégrant cette fois le dinement et en modifiant uniquement Ia valeur 
du param4tre k pour chaque série de flexions et d'infiexions latérales. Des valeurs de k 
de 0.1, 1, 2, 5, 10 et 100 Mm2 ont été utiiisées pour le recalage. Cette procédure a 
nécessité un total de 42 simulations de mouvements volontaires. 
Pour i'analyse des résultats, des param&tres ont été obtenus directement de ANSYS suite 
ti chacune des simulations. Ces param6tres sont calculés en fonction d'un système de 
référence global (cartésien) dont l'origine est située au centre de La vertèbre L5 et l'axe x 
positif vers l'avant, y positif vers la gauche et z positif vers !e haut. Ainsi, L'amplitude de 
déplacement des centroïdes des corps vertébraux (distance 3D entre la position initiale et 
finaie), les contraintes axiales dans [es ÉM, les rotations intewertébrales (en x ,  y, et z, 
avec origine du système d'axe local au centre de la vertèbre) et les contraintes axiales 
dans les disques intervertébraux ont &té choisies comme paramètres d'analyse pour 
1'6valuation et la comparaison des séries de simulations avec le modèle original et avec 
le raffinement. Pour la détermination de la valeur de k seuls les deux premiers 
paramètres ont été utilisés, les autres servant wu'quement pour fa comparaison du 
comportement global du modde du tronc. Ainsi, ces derniers ont été comptabilisés 
uniquement pour les simulations intégrant le raffinement avec ta valeur de k finale. Par 
conséquent, les déplacements des vertèbres et les contraintes dans les muscles ne sont 
pas utilisés pour la comparaison du comportement global car ils ont été utilisés lors de 
l'ajustement du modèk musculaire et pourraient ainsi introduire un biais. Ainsi la 
correspondance entre les configurations Sf obtenues des simulations avec le modéle 
original et avec le mfibement a été Cvaluée à partir d'un indice d'adéquation (iA) 
adapté des travaux de Descrimes (1995) et repris de Beauséjour (1999). Cet indice 
permet de quantifier la correspondance entre deux géométries selon l'équation : 
I.A.={-[~$(ly~)]}*lm% N i-t 
où iyi est la distance 3D entre les configurations Sr obtenues avec et sans le dinement 
pour les vea&bces i (i = Tl à LS; N = 17) et pi est ta distance 3D entre les co&gurations 
Ai et Sf obtenues saas le raffiaement pour Ies vertèbres i (i = Tl à L5; N = 17). Les 
contraintes axiales dans les ÉM sont quant h enes comprrrées de fqon qualitative avec 
les valeurs trouvées dans la littératme. Afin de diminuer la quantit6 de données à 
d y s e t  et de failiter Iwr présentation, seulement cinq ÉM représenatifs ont été 
choisis pour l'analyse des contraintes. Pour les rotations intervertébrales et les 
contraintes dans les disques, seuls les segments TlO-TIl, T12-LI et W-L4 ont été 
considdrés, choix effectué en fonction de leur importance biomécanique (section 1.1.1). 
Enfin, les forces dans les ÉM obtenues en sortie du logiciel ANSYS sont cornparies 
qualitativement afin de déterminer quels musdes ont des faisceaux actifs et inactifs a 
l'équilibre final. 
2 3  Rhultats et discussion 
L'intégration du caffînement a la dénnition de la relation F-L de l'élément L M 1 0  
modifie le comportement bilinéaire en une approximation multilinéaire. En effet, B 
chaque pas de chargement de la simulation correspond un point sur la courbe 
expérimenide dont la tangente décrit la portion active de la courbe de l'élément L M 1 0  
(figure 2-1). 
Figiire 2-1 : Scbdma représentant h défmitim des propriétés de raideur de 
23.1 Résultats de Pévduation du comportement mécanique d'un éément-muscle 
La comparaison des rh i ta ts  des contractions isoméûiques du modèle original et avec le 
raflfinement permet de déterminer que le raffinement introduit représente adéquatement 
le comportement mécanique non-Lindaire. La figure 2-2 présente graphiquement les 
forces développées par un ÉM à c l i f f i  niveaux d'activation et permet de confirmer 
l'introduction du comportement non-héah tel que d expérimentalement. On peut 
remarquer que pour une élongation identique, la force générée par le modèle bilinéaire 
est environ deux ordres de grandeur (100 fois) plus grande. 
Raffinement multiiiiéairc 
Bonaaknam, BonOaihn(mn) 
Figure 2 3  : Graphiques des relations force4longation simul4es h partir de la 
modélisation originale et la mod&ation avec le raffinement 
Les forces (F en Newton) et les contraintes axiales (a en MPa) résultantes des 
simulations de contractions isométriques sont présentées au tableau 2-1. Pour les cinq 
ÉM moddlisés selon l'approche multilinhire, les modules de Young des ÉM ont été 
recalculés en fonction du niveau de déformation pour chaque essai alors qu'un module 
de 100 MPa est utilisé pour tous les GM dans le modele original. 
Tableau 2-1 : Résultats des simulations de contractions isométriques avec le modéle 
musculaire original biIinCaire et le raffiement multilinéain 
Pour les trois niveaux d'activation (5, 10 et 25% d'élongation), les forces obtenues des 
simulations avec l'approche multilirséaire sont nettement inférieures. Les résultats 
obtenus des simulations de contractions isométriques sont en accord avec les résultats de 
Yamada (1970). Selon ses résultats, une dlongation du muscle rectus abdominis de 25 % 
par exemple correspond à une contrainte d'environ 0.15 MPa Si on compare avec les 
résultats de simulations du tableau 2-1 pour une même élongation des ÉM psoas et 
rectus abdominis (aire de section bansverse comparable), les contraintes sont 
respectivement de 0.13 et 0.32 MPa. De plus, avec le raffinement, les contraintes dans 
les ÉM varient de façon non-linéaire en fanction de l'élongation et sont différentes pour 
tous les muscles. Zajac et Winters (1990) mentionnent que la contrainte maximale est 
située entre 0.2 et 0.5 MPa et que Ia force maximale d'un muscle peut être estimée par le 
produit de cette contrainte maximaie et de l'aire de section transverse. Dans le cas des 
cinq faisceaux considérés lors de la présente évaluation, les forces maximales 
développées seraient situées entre 28 et 125 N ce qui est comparable aux résultats 
obtenus. Les résultats avec l'approche multiliit?aire montrent dgalement quelques 
valeurs qui semblent très grandes par rapport aux autres. Ceci peut être expliqué par 
l'approximation exponentielle de la relation F-L qui est très influencée par les grandes 
élongations des faisceaux de grande taille. 
Certaines précautions sont à considérer lorsqu'on compare les résultats de simulations 
par rapport aux données expérimentales, notamment parce que les conditions 
d'expérimentation sont différentes et parce que le processus de mesure en lui-même 
perturbe l'état initiai du systbme analyd. il est aussi difficile de comparer les résultats 
obtenus pour la mod6lisation en faisceau avec des données enregistrées pour un muscle 
entier. Les forces prédites par le modék sont égaiement sur-évaluées puisqu'eiies 
dépendent aussi de la vitesse de changement de longueur. Ainsi, l'équation 1 reliant la 
force a des param&tres statiques peut être modinée afin de tenir compte des paramètres 
dynamiques telles les délais réflexes, la vitesse- et un paramètre d'amortissement selon 
des mécanismes de proprioceptions qui spicine la dépendance des longueurs seuils en 
fonction de la vitesse. Enfin, ce gente d'évaluation ponctuelle du comportement 
mécaniqqm des ÉM néglige les efforts d'interactions entre les faisceaux et par 
constiquent, une analyse du comportement du modèle global du tronc est présentée ci- 
dessous. 
2 3 3  Résultats de l'anaiyse de sensibilité et de l'évaluation du comportement du 
modéle 
Le choix de la valeur k a été basé sur la meilleure cohérence (comparaison qualitative) 
des résultats entre les simulations avec le modèle original et avec le raffhement. Selon 
Schultz et coll. (1983) et McGill et coll. (1996) le déplacement des vertèbres reflète 
adéquatement la mobilité globale du tronc. D'autre part, selon Zajac (1989) les 
contraintes axiales dans les ÉM représentent une approximation de l'énergie du système, 
conséquence du niveau de rigidité générée par leur activation. 
Les résultats de l'analyse de sensibilité en fonction de la mobilité du MÉF sont résumés 
au tableau 2-2 sous forme d'indice d'adéquation entre les positions finales obtenues des 
simulations avec le modéle original et avec le La première colonne nommée 
« imposé » réfère aux déplacements de la vertèbre Tl à la configuration Rf choisie entre 
Ai et Ar pour des amplitudes de mouvement de 10,20 et 30'. Les résultats présentés sont 
les déplacements 3D de Tl avec entre parenthèse le pourcentage d'adéquation entre les 
résultats de l'approche bilinéaire et multilinéaire. Les cases vides (-) indiquent que les 
résultats des simulations ne concordent pas avec les principes énumérés aux sections 
1.43.1 et 1.4.3.4 stipulants que la position du corps pour une configuration Rr est 
intermédiaire a Ar. 
Pour le mouvement d'inflexion, les résultats ddmontrent que seuls les valeurs de k de 5, 
10 et LOO N/& produisent un potentiel de géntiration de force d i s a n t  pour permettre 
aux muscles de conduire le modèle du tronc à une position Sf > RF La meilleure 
addquation avec les résultats du modèle bilinbire est obtenue pour une valeur du facteur 
k égaie à 5 ~/cxn~.  Dam le cas des flexions, il a été impossible de représenter 
adéquatement le mouvement à partir de i'approche bilinéaire parce que le modèle n'était 
pas en mesure de simuier l'atteinte d'une configuration Sf plus loin que la configuration 
correspondant à Rr. Ce problème a été soulevé par Beauséjour (2000) et peut être 
expliqué par le fait que tous les muscles ne sont pas modélisés et qu'un grand nombre de 
faisceaux (120 sur 160) sont situés dans le plan postérieur du modéle. Ainsi, ces muscles 
antagonistes (tous avec E = 100 Mpa) au mouvement de flexion gdnèreraient une rigidité 
globale trop grande par rapport au potentiel des muscles agonistes en nombre plus faible. 
Cela démontre donc la pertinence d'ajuster les rigidités en fonction des propriétés des 
ÉM afin de miaix répartir la rigiditk des muscles des plans antérieur et postérieur. Les 
résultats avec l'approche multilinéaire corroborent cette hypothèse puisque le choix d'un 
facteur k de 100 ~/crn' ne permet pas de simuler adéquatement la flexion. Par 
conséquent, aucun IA n'est indiquée puisque la comparaison avec les résultats de 
Beauséjour n'est pas possible comme il a été le cas pour le mouvement d'inflexion. En 
considérant les résultats pour les deux mouvements, seuls les facteurs de 5 et 10 
permettent d'obtenir des amplitudes comparables aux résultats de Beauséjour (1999) et 
de simuler la flexion confomdment au principe du modèle de control neural. 
Tableau 2-2 : Mobilitg dii modèle du tronc selon l'utilisation du modèle musculaire 
original ou avec le dinement pour différentes valeun de k. Les valeum 
correapondcnt au d6placcment 3D en mm de la vertèbre Tl et B l'indice 
d'adéquation entre parenthèse 
L'analyse des résultats des contraintes axiales dans cinq ÉM (tableau 2-3) permet de 
déterminer que les niveaux de contrainte avec le facteur k = 10 ~ lcm'  sont semblables a 
ceux obtenus par Beauséjour (1999) et qu'ils se situent à i'intérieur de la plage de 
contraintes maximaies d'un muscle de 0.2 à 0.65 MPa retrouvée dans la littérature 
(Yamada, 1970; Fwig, 1981; Zajac et Winters, 1990). Compte tenu des résultats de cette 
analyse de sensibilité la valeur de k est fixée h 10 ~ l c r n ~ .  
Tableau 2-3 : Contraintes axiales (MPa) dans cinq éléments-muscles lors des 
simulations avec te modde original et  le modéle multilinéaire selon diff4rentes 
valeur de k (Nfcm2) 
2.2.3 Comportement du modèle global da tronc 
Les param&tres non-utilisés jusquyà cette étape ont été comptabilisés pour une valeur de 
k de 10 ~ l c m ~  et ont donc été utilisés pour comparer les résultats des simulations afin 
d'évaluer le comportement global du MÉF (tableau 2-4). Le crithe qui distingue le plus 
les deux approches est l'amplitude du mouvement simulé Sr (colonne ATI). Ainsi, en 
ajustant de façon physiologique la rigidité des ÉM, le rafiement a pour effet 
d'augmenter l'amplitude du mouvement pour une même stratégie de recrutement. Les 
rotations intervertébrales calculées par rapport aux trois axes principaux d&nontcent que 
l'approche multilinéaire n'iduence pas de façon notable les déplacements 
intervertébraux puisque les patrons généraux de couplage sont semblables et de même 
amplitude. Les écarts de rotation sont dus majoritairement aux amplitudes de 
mouvement plus grandes atteintes avec l'approche multilinéaire mais respectent les 
valeurs retrouvées dans la littbrature (White et Panjabi, 1978). Les contraintes axiales 
(MPa) dans les disques intervertébraux sont aussi d i i uées ,  autant pour le mouvement 
d'inflexion latérale que de flexion. 
Dans l'ensemble les contraintes (en MPa) sont inférieures avec l'approche multilinéaire 
et le changement le plus remarquable se situe au niveau T12-LI. Ces valeurs obtenues 
du logiciel suite aux simulations sont largement inférieures aux valeurs de contraintes 
maximales expérimentales de 11.2 et 10.8 MPa pour les disques Iombaires et 
thoraciques respectivement (Yamada, 1970). Wiike et coll. (1999) ont également mesuré 
les contraintes dans les disques à l'aide de jauge implantées et ont obtenu des valeurs de 
0.5 MPa en position debout au reps  et de 1.1 MPa en position fléchie sans charge dans 
les mains. Ces résultats sont supérieurs à ceux que le logiciel calcule à la suite des 
simulations de flexion. Cette différence provient du fait que les mouvements simulés 
dans cette étude avaient une amplitude d'environ 30" alors que la valeur rapportée par 
W i e  est pour une flexion complète (759. De plus, le MÉF utilisé dans ce projet n'a pas 
été validé quant aux contraintes dans les éléments représentants les structures osseuses et 
ligamentaires. 
Tableau 2-4 : Rbultats des simulations pour l'évaluation de l'intégration du 
raffinement sur le comportement du modile dobal du tronc 
Finalement, le dernier paramètre analysé correspond aux forces musculaires nécessaires 
au maintien de la posture finaie qui sont obtenues directement d'ANSYS. En général, les 
forces sont d'un ordre de grandeur plus faible lors des simulations avec l'approche 
muhilinéaire. De plus, l'analyse qualitative de ces forces dans les ÉM permet d'observer 
un phénomène particulier au niveau de la répartition des forces dans les 160 faisceaux. 
Par exemple, pour un muscle antagoniste modélisé à L'aide de plusieurs séries de 
faisceaux, comme L'üiocostalis et le longissimus, seulement quelques-uns d'entre eux 
sont actifs avec le modèle bilindaire alors qu'avec i'appmhe mulîilinéaire, l'ensemble 
des faisceaux d'un même muscle sont activés de fqon plus homogène. Ainsi, 
L'introduction du rafiement a pour effet de moduler la CO-activation musculaire. 
Les résultats des simulations présentées dans ce chapitre avaient pour but d'évaluer 
l'approche de modélisation proposée atin de résoudre certaines lacunes du modèle 
musculaire original. Ainsi, il ne s'agissait pas de valider mais bien de justifier, a partir 
de comparaisons, que l'intégration du raffinement multilinéaire apportait des 
raflinemenîs concluants et améliorait la modélisation. La validation in vivo des résultats, 
qui dépasse le cadre de ce projet, aurait impliqué la validation du modèle biomécanique 
dans l'ensemble car les différents composants interagissent tous et leurs comportements 
sont difficilement dissociables. Les évaluations qui ont été éffectuées dans ce chapitre 
ont montré qu'il était possible de modéliser le comportement non-linéaire des muscles à 
I'aide d'un modèle relativement simple et que son introduction dans le modèle 
biomécanique du tronc permet de simuler adéquatement les mouvements de flexion et 
d'inflexion latérale. Par conséquent, le prochain chapitre présente une étude effectuée 
dans Ie but de comprendre le processus de génération des commandes motrices ainsi 
qu'une application de la modelisation nem-musculo-squelettique à l'étude des 
stratégies de recrutement musculaire de sujets pathologiques. 
CHAPITRE 3 - $TUDE DES STRAT~IES  DE RECRUTEMENT 
MUSCULAIRE DE SUJETS SAINS ET PATHOLOGIQUES 
Ce chapitre, séparé en deux parties principales, présente les travaux effectués daos le 
cadre de l'étude des stratégies de recrutement musculaire et du processus de génération 
des commandes cenûaîes. La première partie de cette étude a pour but d'étudier la 
génération des commandes centrales pour le contrôle des muscles du tronc à partir de 
simulations effectuées avec le MÉF pt?f io~di& à la géométrie d'un sujet sain. En effet, 
des travaux portant sur la validation du modèle A, ont été menés par plusieurs chercheurs 
lors desquels ils ont évalué de quelle façon les commandes centraies varient en fonction 
de l'exécution d'un mouvement à partir d'un modéle du coude (Feldman, 1986; 
Flanagan et coll., 1993; Gribble et coll., 1998) et du tronc (Feldman et coll., 1998). 
Toutefois, aucune étude semblable n'a été effectuée à l'aide d'un h&~ du tronc. D'autre 
part, puisque le SNC est en mesure de spécifier les commandes Â. individuellement pour 
chaque muscle afm d'atteindre une position d'équilibre désirée, cela implique qu'il tient 
compte de la géométrie musculaire et de la mécanique pour la planif~cation des 
mouvements (Gribble et coll., 1998). Plusieurs études expérimentales ont montré que les 
désordres neuromusculaires et les asymétries de la musculature du tronc pouvaient jouer 
un rôle important dans l'évolution des pathologies du rachis (Burwell et Dangerfield, 
2000; Machida, 1999). Même si des stroitkgies de recrutements anormales ont été 
observées, il n'y a aucune dtude démontrant des résultats exp5timentaux sans 
équivoques (Goldberg, 1998) et très peu d'outils d'étude non-invasifs sont disponibles 
actuellement. Par conséquent, la deuxième partie de ce chapitre vérifie la faisabiitk 
d'appliquer le modèle biomécanique du tronc il i'étude des désordres neuromusculaires 
impliqués dans la scoliose idiopathique (SI). 
3.1 Caractbrisation des stratégies de recrutement pour M sujet sain 
Le rôle biomécanique des muscles et les stratégies de recrutement chez des sujets sains 
ont été étudiés à partir de la simulation d'une tâche motrice. L'analyse de l'activité EMG 
des muscles du tronc est utilisée dans de nombreux travaux portant sur l'étude de la 
fonction musculaire, revus entre autre par Ashton-Miller et Schultz (1988) et par Roy et 
Oddson (1998). Ces études sont essentielles pour mieux connaître le rôle des nombreux 
muscles du tronc lors de l'exécution de mouvements volontaires et pour le diagnostic de 
pathologies puisque I'EMG est la seule mesure expérimentale permettant de déterminer 
la séquence d'activation des muscles en fonction d'une tâche motrice (Kleissen et coll., 
1998). Par contre, ces études ne procurent aucune information sur l'action mécanique et. 
son rôle dans la coordination des articuiations. Le développement des modèles 
biomécaniques a permis d'étudier ces problématiques et d'investiguer le rôle 
biomécanique des muscles pour la coordination des structures du tronc (Pope, 1993, 
1999). Toutefois, la majorité d'entre eux reposent sur la mesure de l'activité EMG 
comme donnée d'entrée à un modèle (Mirka et coll., 1996) se basant sur I'hypothése que 
l'activité EMG conditionne le recrutement et détermine la force générée par les muscles. 
Les expérimentations de Feldman et coll. (1990) lors de l'étude du réflexe d'étirement 
musculaire ont montré qu'il n'en était pas ainsi. Us stipulent que l'activité EMG de 
même que les forces musculaires sont obtenues comme variables calculées du modèle et 
dépendent des paramètres de controle ainsi que des conditions externes. 
3.1.1 Études des stratégies de recrutement musculrire 
Comme il a déjà été mentiorné, une stratégie de recrutement musculaire représente 
l'ensemble des commandes centrales déteminées pour les 160 lbl correspondant a la 
configuration de référence & = {kt, kb . .., hl&)) qu'il faut stipuler pour atteindre une 
configuration corporelle Ac Les simulations ont été effectuées avec un MÉF dont la 
géométrie est personnalisée à celle d'un sujet sain selon la procédure présentée h la 
section 1.4.3.4 pour des simulations imposées (recrutement passif des muscles) de 
flexion et d'infiexion latdrale. Afin de comparer qualitativement les stratégies de 
recrutement semblables, le mouvement a été simulé pour atteindre cinq amplitudes 
différentes. La modification des paramètres de contrôle en fonction de l'amplitude est 
montrée graphiquement par la représentation des niveaux d'activation pour chaque 
faisceau. Les configurations de référence choisies pour cette analyse proviennent de 
données cinématiques expérimentales (Beauséjour, 1999). 
3.12 ktude du processus de gCnération des commandes centrales 
L'analyse présentée à la section précédente permet d'examiner qualitativement la 
fonction agoniste/antagoniste de chaque faisceau musculaire ainsi que la variation des 
commandes centrales en fonction d'un mouvement de différentes amplitudes. Ces 
stratégies de recrutement ont ensuite été utilisées lors de simulations de flexion et 
d'inflexion latdrale par recrutement actif des muscles afin d'obtenir les configurations 
corporelles Sr. Ces simulations ont été de deux types soit avec et sans l'application de la 
gravité (section 1.4.3.2). 
Les distances 3D entre les positions initiales et hales des vertèbres Tl, T7, Tl2 et L3 
ont été calculées à partir des coordonnées des centmides des corps vertébraux pour 
chacune des simulations. Une analyse statistique, A l'aide de matrices de corrélation et 
de tests de signification, a été effatub afin d'évaluer les relations entre les distances 3D 
et les niveaux d'activation musculaire. L'analyse de corrélation, effectuée à i'aide du 
logiciel Statistica (Statsoft), a permis d'évaluer les relations entre ces deux variables à 
partir d'un coefficient de corrélation linéaire de Pearson, Ce dernier mesure la relation 
entre deux variables sur la base qu'il existe une relation linéaire entre celles-ci et toute 
déviation par rapport à la linéarité augmentera la somme total du carré de la distance et 
par conséquent, diminuera le coefficient. L'orsqu'ils sont devés au cané, on obtient les 
coefficients de détermination (8) qui représentent la proportion de la variance commune 
aux deux variables, c'est-adii la « force » de la relation (Fisher, 1996). Les moyennes 
des coefncients 8 ont ét6 calcuiées pour les niveaux vertébraux analysés puis ont été 
comparées pour les simulations avec et sans gravite à l'aide de test-t de Student pour des 
échantillons indépendants (n = 160) avec un seuil de signification de 0.05. Cette 
comparaison a été effectuée suivant L'hypothbe que la variabilité totale calculée pour les 
coefficients est causée uniquement par le changement des conditions de chargement et 
que la dépendance en fonction des niveaux vertébraux ainsi que la répétition des 
simulations ne contribuent pas à cette variabilité. 
3.13 Résultats de l'étude des stratégies de recrutement 
Les figures 3-1 et 3-2 présentent graphiquement les stratégies de recrutement pour les 
mouvements d'idiexion latérale et de flexion. Les 160 ÉM sont séparés en groupes 
mulifidus, iliocostalis, Iongissimus et paroi abdominale (échelle différente sur le 
graphique pour ce dernier) et chaque courbe correspond à un essai de simulation 
d'amplitude différente (l'essai 5 Btant l'amplitude la plus grande). L'axe horizontal fait 
correspondre chacun des points à un faisceau musculaire différent. Dans l'ensemble, on 
remarque que le niveau de facilitation ou d'inhibition est proportionnel à l'amplitude du 
mouvement, ce qui est logique en l'absence de CO-contraction. Pour les mouvements 
d'inflexion latdrale, les faisceaux gauches et droits présentent des patrons symétriques 
mais de signes opposés sauf pour quelques faisceaux dont les multifidus. Ces derniers 
sont impliqués dans des couplages de rotation-infiexion des vertèbres ce qui implique 
des patrons particuliers. Ainsi, les faisceaux du coté gauche ont un ISTRN négatif qui 
impose à ceux-ci de se laisser allonger jusqulA leur longueur seuil alors que les faisceaux 
du coté droit ont un ISTRN positif imposant un raccourcissement. 
Pour les mouvements de flexion, on observe une symétrie bilatérale des stratégies, 
exceptée pour les muscles obliquus intenius et extemus dont le patron de recrutement est 
moins clair puisqu'ils sont mod6lisés uniquement par leurs faisceaux latéraux. Les 
niveaux d'activation des muscles de la paroi abdominale sont inférieurs à ceux observés 
dans le cas de l'inflexion latéraie. De plus, les faisceaux iliocostalis gauches ont un 
patron d'activation comparable celui obtenu pour les simulations d'intlexion latérale. 
Figure 3-1 : Stratégies de recrutement des muscles (fusceaux gauches en blanc) 
obtenues de simuiations d'inflexion Iat€rale pour un sujet sain 
1 
F i i  3-2 : Stratégies de recrutement des muscles (faisceaux gauches en bhiic) 
obtenues de simiilritions de flexion pour un sujet sain 
3.1.4 Résultats de l96tude du pmessus de génération des commandes centdes 
Cette analyse générant de très nombreux résultats ( 160 faisceaux * 17 vertèbres * 2 
types de mouvement = 5440 résultats), cette section présente uniquement les résultats 
principaux à l'aide de tableaux pour chacun des groupes musculaires. De façon globale, 
la moyenne des coefficients r" entre les niveaux d'activation des faisceaux musculaires 
et l'amplitude de déplacement pour les simulations d'inflexion latérale avec et sans 
gravité sont de 0.88 * 0.1 et 0.93 k 0.1 respectivement (différence significative avec p = 
0.01) (tableau 3-1). 
Tableau 3-1 : Coefficients 8 entre les niveaux d9activation des muscles et 
l'amplitude du déplacement des vertébres pour un mouvement d'inflexion laterale 
Les coefficients 2 sont constants B la fois en fonction des niveaux vertébraux et des 
groupes musculaires tel que démontré par Ies écsirts-types et cette observation est valable 
pour les simulations avec et sans gravité- La comparaison des conélations entre les côtés 
gauches et droits démontre des différences signincatives pour les muscles multifidus @ 
= 0.012), longissimus (p = 0.002) et psoas (p = 0.0005). Ces différences significatives 
sont indépendantes de la symdtrie bilatéraie' c'est-A-dire que les plus faibles relations ne 
sont pas nécessairement du même chté. Les relations les plus Faibles sont obtenues pour 
les muscles multifidus, longissimus et psoas. 
Tableau 3-2 : Coenicwnta ? entre l e  niveaux d'activation des muscles et 
l'amplitude du dkplacement des verî9bres pour un mouvemenf de fiexion 
En ce qui a trait aux mouvements de flexion (tableau 3-2), des moyennes de 0.86 * 0.1 
et 0.91 It 0.1 ont 4té observées pour les conditions avec et sans gravité respectivement 
(diffhnce significative avec p = 0.0002). Les coefficients calculés sont constants en 
fonction du niveau vertébral de même qu'en fonction des groupes musculaires mais ces 
dernières sont diffhntes en fonction de l'application ou non de la gravit& Les groupes 
musniaires multifidus, iliocostaiis et IongisSunus ont les coefficients 2 qui sont les plus 
influencés par la gravit& Des différences signiscatives sont également observées entre 
les côtés gauche et droit pour les muscles obliquus extemus et internus et qusmdtatus 
rnuitifidus et obliquus extemus et intemus ont l a  plus faibles coefficients ? pour ce 
mouvement. Suivant l'analyse détaillée des relations pour chaque faisceau, des 
coefficient 3 relativement identiques en fonction des déplacements des vertèbres sont 
observés et ce autant pour les faisceaux traversaut peu de DDL (multifidus par exemple) 
que les faisceaux multi-articulaires (rectus abdominis par exemple). Ainsi, le niveau 
d'activation d'un faisceau musculaire est autant corrélé avec le déplacement des 
structures éloignées que celles voisines de ses sites d'attache. 
3.1.5 Discussion 
L'utilisation du principe de correspondance biomécanique (section 1 -4.3.1) représente 
une solution originale au probléme de redondance du système puisqu'il permet de 
spécifier quels sont les faisceaux qui seront recrutés pour l'exécution d'un mouvement 
volontaire. Toutefois, il est important de rappeler que l'intégration de ce principe dans le 
MÉF implique qu'il existe une relation géométrique entre les configurations de référence 
(R) et les configurations corporelles (A). Ainsi, les commandes motrices générées 
dépendent uniquement des déplacements (provenant de données expérimentales) qui 
sont imposés sur les structures du &F. Cette limitation est à considérer lorsque les 
résultats des simulations sont utilisés afin de faire le lien entre la modélisation utilisée 
dans ce projet et les principes neurophysiologiques sous-jacents au modèle A. 
La fonction biomécanique des muscles pour l'inflexion latérale du tronc est bien 
représentée puisqu'on retrouve les muscles petit et grand obliquus ipsilatéraux comme 
principaux agonistes secondés du quadratus lumbom alors que leurs homologues 
controlatéraux sont responsables du conîrôle de la fin du mouvement (Marras et ûratana, 
1997; McGill, 1991,1992; Schultz et coll., 1982). Pope et coll. (1986) ont enregistré une 
activité maximale pour les obliquus intemus et externus, ce qui est bien illustré par les 
résultats présentés. Pour les simulations de flexion, les résuitats simul6s sont égaiement 
en accord avec la fonction biomécanique des muscles pour la flexion du tronc démon& 
par I'inhi'bition en bloc de l'érecteur du rachis et le recrutement du rectus abdominis, de 
quelques faisceaux des obliquus et du psoas (Farfan, 1975; Joseph, 1960; Pope et col., 
1986). 
Une première constatation peut être faite concernant les relations déterminées lors de 
l'analyse par matrice de corrélation. Malgré les non-lindarités du modèle biomécanique 
du tronc introduites par les propriétés du MÉF et par le modèle musculaire multiiinéaire, 
de fortes corrélations linéaires sont observées. Ce résultat est contraire ce qu'on aurait 
pu s'attendre : étant donné les nombreuses sources de non-linéarités considérées dans le 
système et que le logiciel gère les non-liiearités lors du processus de simulation, il était 
plus intuitif de croire qu'il existait une relation non-linéaire entre les paramètres 
analysés. Par conséquent, un coefficient de cordlation linéaire très faible caractérisant 
chacune des relations était prévu. L'explication de tels résultats nécessite la 
considération des principes neurophysiologique sous-jacents a l'hypothèse du point 
d'équilibre et au modèle k. En effet, les résultats des simulations montrent que les 
modifications des commandes centrales nécessaires au déplacement du point d'équilibre 
serait un phénomène simple (linéaire et monotonique) pour les mouvements des 
membres. Cette observation est en accord avec Ies expérimentations de Feldman et coll. 
(1995) et de Gribble et coll. (1998) mais en contradiction avec Latash et Gottlieb (1991), 
ces derniers stipulant que des signaux complexes et non-monotoniques sont nécessaires. 
Un deuxième constat général concerne la diffirence significative des relations lors de 
simulations avec et sans gravité obtenue pour Ie mouvement de flexion et d'inflexion 
latérale qui peut aussi être expliquée par les principes neurophysiologiques du modèle A. 
En effet cette diffdrence pourrait sigaisec que le SNC génère des signaux de commande 
distincts en fonction d'une modincation des chargements externes, Ce résultat est en 
accord avec la formulation du modèle de Feldman qui stipule que les seuils de 
recrutement de muscles sont fonction, en autres, des conditions externes (1.4.3.1). Les 
ditlitences significatives observées pour les muscles muitifidus et longissimus pour le 
mouvement d'inflexion latérale peuvent êûe expti~uées par le fait qu'ils sont impliqués 
dans des mouvements intervertébraux d'infiexion-rotation de couplage. La plus graude 
influence de la gravité sur les relations calculées pour les muscles multifidus, iliocosîaiis 
et longissimus (surtout remarquée pour la flexion) pourrait être une conséquence de leur 
rôle anti-gravitaire et stabilisateur du rachis. 
Il est également important de remarquer la constance des coefficients ? en fonction de 
l'amplitude de déplacement à différents niveaux vertébraux pour des faisceaux mono et 
multi-articulaires. Ces résultats suggèrent que le SNC gère la redondance du système 
musculo-squelettique de façon simple et équivalente pour les muscles agissants en 
synergie selon la tâche motrice concernée. Cette propriété a aussi été observée par 
Mitnitski et col1. (1998) lors d'une étude sur la coordination des segments du rachis lots 
de levées de charges. Tout comme dans leurs travaux, la présente étude montre que le 
SNC coordonne les DDL du tronc de façon systématique, impliquant qu'il contrôle les 
forces musculaires afin de produire une relation entre des DDL mécaniquement 
indépendaats. Ces résultats de simulations, contradictoires si on considère la redondance 
du systkrne rnusculo-squelettique, sont toutefois en accord avec un principe mis de 
l'avant par Latash (2000). Ce dernier h e  que, sur la base des travaux de Bernstein 
effectués dans tes anndes 1920, une autre solution au probléme de redondance peut être 
enviiagée. Lors de ses expériences sur le martelage, Bernstein avait remarqué que la 
variabilité de la position de la main était plus petite que la variabilité des ctajectoires de 
chacune des articulations du membre supérieur. 11 en conclut que les articulations 
n'agissaient pas indépendamment mais en synergie suggérant ainsi que le WC profite 
de la redondance cinématique afin d'assurer un contrôle plus précis des tâches motrices 
(Latash, 2000). Les résultats obtenus dans la présente étude pour les articulations du 
tronc montrent un phénomène semblable à celui démontré par Bernstein. D'autre part, 
les relations distinctes des muscles selon le type de mouvement simulé a l'aide du Ml% 
sont en accord avec les propos de Gelfand et Tsetlïn (1966) qui, lors de l e m  travaux de 
modélisation du contrôle moteur, ont conclu que les éléments d'un système complexe ne 
sont pas contrôlés individueliement mais rassemblés dans des unités süucturaies 
synergiques en fonction des tâches motrices. Enfin, Ii est à noter que dans la formulation 
originale, Bernstein a utilisé le mot russe izbytochnost qui se traduit, dépendamment du 
contexte, par redondance (qui signifie inutile) ou par abondance (Latash, 2000). 
3.2 Application du modéle biomécanique du tronc i l'étude des troubles musculo- 
squelettiques 
Selon Goel et coll. (1995) et Pope et cofl. (1999), les études expérimentales sur les 
désordres neuromuscuiaires du rachis devraient être combinées à des techniques de 
modélisation biomécanique afin d'investiguer et comprendre davantage les effets 
biomécaniques. Ces techniques fournissent des outils innovateurs, non-invasifs, afin de 
simuler les troubles musculo-squelettiques mais très peu de modèles intègrent à la fois le 
comportement structural et neuromoteur du tronc (Winters, 1995). Au niveau du tronc, 
ces désordres sont bien représentés par les maux de dos et les scolioses idiopathiques et 
des données expérimentales sur cette dernière pathologie sont disponibles au Centre de 
recherche de l'Hôpital Sainte-Justine de Montréal. Des modèles simples et détaillés du 
tronc ont déjà été utilisés pour la simulation de levées de charge et de test d'inflexion 
latérale démontrant la faisabilité de i'appmhe (Beauséjour, 1999a; 1999b). 
3.2.1 $valuation des stratégies de recrutement et du processus de génération 
La procédure de simulation utiIisée pour cette étude a consisté à simuler des 
mouvements d'inflexion latérale imposée (section 1.4.3.4) avec les &F personnalisés a 
la géométrie de quatre sujets sains et cinq sujeîs scoliotiques. Ces derniers ont des 
courbutes thoraciques droites avec ua angle de Cobb moyen de 52' h 5 " (tableau 3-3). 
Le mouvement d'inflexion latérale a éîé sélestionné pour la comparaison des paramètres 
d'analyse puisqu'il s'agit d'un test IÎQuemment utilisé pour l'évaluation préopératoire 
des sujets scoIiotiques, notamment pour estimer le potentiel de correction de l'angle de 
Cobb (Sessa et Dubousset, 1990). Les dépiacemenîs des vertèbres des sujets lors de 
l'exécution des idexions ont & obtenus d'un système d'analyse du mowement et de 
radiographies (Beauséjour et coll., 1999b). Ces déplacements ont senri à déterminer les 
configurations de réfdrence fiaale (Rf) et par conséquent, à spécifier la stratégie de 
recrutement musculaire propre i chacun des sujets pour l'exécution d'un mouvement 
d'inflexion latérale d'environ 20'. Les stratégies de recrutement et le processus de 
génération des commandes centrales sont comparés entre les sujets sains et scoliotiques 
de la même façon qu'au sections 3.1.1 et 3.1 .S. Toutefois, il ne s'agit plus de comparer 
des essais avec et sans gravité pour un seul sujet mais plutôt de comparer les résultats de 
simulations imposées entre les sujets sains et scoliotiques. hant donné que l'analyse des 
relations a L'aide de matrices de corrélation génére beaucoup de résultats, cette dernière 
a été effectuée en comparant uniquement un sujet sain (le même qu'à la section 3.1) et 
un sujet scoliotique (sujet S14). De plus, dans la présente étude, les relations ont été 
déterminées pour les niveaux vertébraux Tl, T4, T7, Tg, Tl 1, L1 et L4 dans le but de 
bien suivre I'évolution de la déformation scoliotique. D'autre part, afin de vérifier si les 
patrons cinématiques du rachis sont diffërents entre les sujets sains et scoliotiques lors 
du mouvement d'inflexion latérale, les positions des centroides vertébraux ont été 
relevées et mises en graphiques. Ainsi, à partir des données cinématiques 
expérimentales, les position des vertèbres Tl à L5 ont été tracées à cinq positions 
correspondantes aux configurations de &F se situant entre la configuration initiale et 
finale. 
Tableau 3-3: CaractQristiques des sujets scoiioîiques : niveau de l'apex de la 
courbure et angle de Cobb en position debout 
Suiet A m  Cebb 
SI5 T9 4P 
Moyenne T9 5 2  t 5" 
3.23 Résultats de I'0tudc des s t n t é g i ~  de recrutement 
Les stratégies de recrutement simulées obtenues pour les muscles paraspinaux 
mdcindus, iliocostaüs et Iongissirnus sont présentées i la figure 3-3. Les courbes 
blanches et noires représentent les stratégies des sujets sains et scoliotiques 
respectivement. L'axe horizontal fait correspondre chacun des points à un faisceau 
musculaire différent alors que les points marqués d'une étoile (*) réfirent aux faisceaux 
traversant la région de l'apex de la courbure. Les stratégies de recrutement pour un 
même type de sujet sont reproductibles compte tenu du regroupement des courbes pour 
chacun des types de sujet. D'autre part, des différences dans les stratégies de 
recrutement ont été observées entre les sujets sains et scoliotiques, spéciaiement pour les 
muscles paraspinaux traversant la région de l'apex de la courbure thoracique. 
.. 
Figure 3-3 : Stratégies de recrutement des mascles paraspinaux obtenues de 
simulatioas d'inflexion lathde droite pour des sujets sains et scoliotiques 
De façon g&néraie, deux irrégularités sont retrouvées pour les niveaux d'activation chez 
les sujets scoliotiques. La premike conceme des perturbations locales dans les patrons 
tels qu'elles sont observées pour les faisceaux droits et gauches des multifidus et 
longissimus traversant l'apex de la courbure. Deuxièmement, des niveaux anomaux de 
facilitation et d'inhibition ont été observés pour les faisceaux droits et gauches des 
iliocostalis et !ongissimus. Pour les trois muscles paraspinaux, il y a une augmentation 
de la facilitation de faisceaux du côté convexe de la courbure alors que seul le muscle 
multifidus présente une augmentation de la facilitation du côté concave. De façon 
généde, les fonctions biomécaniques (agonistelantagoniste) sont respectées malgré les 
perturbations, sauf pour quelques faisceaux longissimus droits ayant leur site d'attache 
dans la région de l'apex et pour les faisceaux multifdus droit au niveau lombaire. 
3.2.3 Résultats de l'analyse du processus de genération des commandes centrales 
De façon générale, pour l'ensemble des faisceaux et des niveaux vertébraux, Ie 
coefficient 3 moyen pour le sujet scoliotique est de 0.81 & 0.2 (tableau 3-4). Les 
résultats pour ce sujet sont significativement différents @ = 0.002) des coefficients 
calcdks pour le sujet sain (0.90 * 0.1). Si seuls les niveaux vertébraux sont considérés, 
des corrélations significativement plus faibles ont été trouvées chez le sujet scoliotique 
pour toutes les vertèbres analysées. Par exemple, les corrélations les plus basses sont à 
T9 (0.59 * 0.7 avec p = 0.000075) et Tl 1 (0.35 & 0.4 avec p = 0.0000013), I'apex de la 
courbure de ce sujet étant à T10. D'autre part, en fonction des groupes musculaires, les 
corrélations sont inférieures pour les faisceaux du côté droit avec un patron particulier et 
des relations plus faibles pour les muitifidus. 
Les résuitats de L'analyse du mouvement sont présentés la figure 3-4. Pour le sujet 
sain, on constate que L'amplitude du mouvement provient majoritairement des 
articulations entre les verthbres L5-S1 et Tll-Tl2 avec une faite amplitude de 
déplacement antéro-postérieur. Dans le cas du sujet scoliotique, le segment lombaire est 
reIativement rigide et l'amplitude du mouvement provient majontairement de la région 
sous-apicale, soit au niveau des vertèbres Tl0 à T12. De plus, le mouvement d'idexion 
latéraie du sujet scoliotique comporte un déplacement antéro-postérieur important de la 
vertèbre Tl. 
Tableau 3-4 : CoefIieienQ $ entre les niveaux d'activation des muscles et 
I'ampiitude du déplacement des vertèbres pour un mouvement d'inflexion latérale 
chez un sujet sain et scoliotiQue 
. 
# 
mm- -  
a œ - -  
Vue ant stéricurc 
mm- -  
mg- 
scoliotique C
Figure 3-4 : Vue antéro-postCrieure et latéraie des centroïdes vertébraux pour la 
simulation d'inflexion latéraie avec un sujet sain (A et B) et scoliotique (C et D) 
33.4 Discussion 
Afin de simplifier L'analyse et la présentation des résultats, il a été jugé adéquat 
d'analyser le processus de génération des commandes centrales à partir des donées 
d'un sujet sain et d'un sujet scoliotique seulement. Cette approximation est justifiée 
étant donné la reproductibilité des patrons de recrutement simulés des sujets sains et 
scoliotiques telle qu'observée à la figure 3-3. 
L'analyse qualitative des stratégies de recrutement a permis de comparer les patrons 
obtenus pour les sujets sains et scoliotiques et d'observer des différences pour les 
muscles paraspinaux. Ainsi, les perturbations localisées dans les stratégies des muscles 
multifidus et Iongissimus pourraient dépendre de la rotation des vertébres de la région 
apicale de la courbure et être expliquées par le recrutement anormal des faisceaux ayant 
leurs sites d'attaches sur ces vertèbres. Selon Perdriolle (1979)' la déformation origine 
d'une rupture de l'équilibre rachidien via la rotation des vertèbres et le muscie 
multifidus a justement une action directe sur les mouvements intervertébraux. 
Les différences de recrutement entre les côtés convexe et concave sont difnciles a 
comparer avec les études expérimentales retrouvées dans la littérature puisqu'il n'y a pas 
de consensus à savoir de quel côté l'activité EMG est augmentée ou diminuée par 
rapport aux sujets normaux (Avikainen et coll., 1999; Goldberg, 1998; Mannion et coll., 
1998; Reuber et coll., 1983; Zetterberg et coll., 1984). D'autre part, des travaux de 
caractérisation de I'activitt! EMG de sujets scoliotiques sont présentement en cours au 
Centre de recherche de l'Hôpital Sainte-Justine de Montréal. L'analyse de résultats 
préliminaires conthe  qu'il existe une altération de l'activité des muscles proches des 
vertèbres apicales lors des tâches d'inflexion latéraie (Feipel, 2000) et que l'activité 
EMG serait supérieure du côté convexe (ûdermatt, 2000). 
Les diff6mces de stratégie observées ne peuvent être causées, lors des simulations, par 
un déséquili'bre des propriétés des muscles. En effet, étant donné que les propriétés des 
faisceaux sont symétriques dans le modèle musculaire (pour les côtés droit et gauche), 
on ne peut conclure quant h l'effet d'une modification de la proportion des fibres de type 
I et II ou de la PCSA tel que suggéré par Fidler et Jowett (1976), Gonyea et COU. (1985) 
et Mannion et coll. (1998). La vérification de cette hypothèse et de son effet sur la 
stratégie de recrutement aurait nécessité i'aitération des propriétés défiaissant les ÉM 
comme la PCSA ou le module de Young de façon asymétrique afin de représenter le 
déséquilibre des propriétés physiologique des fibres musculaires. Ainsi, la modification 
de la stratégie provient d'une modification des cocnmandes centrales causée par un 
changement de configuration inhabituel, représenté par la déformation du rachis et de la 
cage thoracique. Par conséquent, les stratégies de remtement particulières observks 
pour tes simulations avec les sujeis scoliotiques seraient une conséquence de la 
déformation sûucturelle et non pas un facteur étiologique primaire, ce qui est en accord 
avec les exphimentations réalisées dans Hopf et coll. (19981, Machida (1999) et Meier 
et coll. (1997). 
Les résultats de l'analyse par matrice de corrélation démontrent que le processus de 
génération des commandes centrales est fortement corrélé avec l'amplitude de 
l'inflexion pour te sujet sain mais que cette relation est beaucoup plus fàible dans le cas 
du sujet scoliotique. Ces résultats de simulations suggèrent qu'il existe un désordre au 
niveau du contrôle moteur des patients scoliotiques puisque le processus de gdndration 
des variables de contrôle est altéré. Compte tenu des résultats de leurs expérimentations, 
Avikainen et COU. (1999) ont suggéré que l'activité anormale des musdes paraspinaux 
est attribuée si un déséquilibre des signaux neuronaux. Les résultats de la présente étude 
permettent donc de démontrer la faisabilité d'évaluer des troubles du contrôle moteur A 
partir de l'analyse de sigaaux d'activation musculaire tel que mentionné par Kleissen et 
cou. (1998). 
ii a étd déterminé que les relations les plus faibles chez 1e sujet scoliotique se 
retrouvaient au niveau de la vertèbre apicaie de la courbure. Ces résultats de simuhtions 
suggèrent que le dysfonctiomement du SNC pour le contrôle des muscles du tronc soit 
un phénomène local puisque la génération des commandes centrales est plus perturbée 
au niveau de L'apex de la courbure, Ces résuitats sont en accord avec les travaux de 
Meier et coll. (1997) et de Stokes (2000) qui ont conclu que les propriétés particulières 
observées a la région de l'apex sont des facteurs secondaires qui pourraient être causés 
par des dysfonctions du SNC ou des altérations génétiques. Les rdsultats de simulations 
sont d'ailleurs en accord avec les expérimentations de Diab et coll. (1998) qui ont conclu 
que le SNC gouverne le mouvement et le contrôle postural de façon différente pour les 
sujets scoliotiques. 
La procédure de simulation est basée sur les résultats des simulations imposées afin de 
tenir compte de zones de flexibilité différentes chez les sujets scoliotiques (figure 3-4). 
En effet, les propriétés mécaniques des éléments du h4É~ proviennent 
d'expérimentations sur des sujets sains et par conséquent le comportement du modèle 
lors des simulations de mouvement ne reproduit pas nécessairement la cinématique 
mesurée expérimentalement chez les sujets scoliotiques. La figure 3-4 montre clairement 
les différences de mobilité des segments de la colonne vertébrale, caractérisées par 
I'hyperrnobilité du segment sous-apical et d'une faible amplitude de mouvement au 
niveau lombaire (Perdriole, 1979; Viola et coli., 1995). Cette analyse montre également, 
à partir de simulations imposées, qu'il existe une différence de patrons cinématiques 
entre les sujets sains et scoliotiques. ii aurait été intéressant d'effectuer i'analyse des 
relations en fonction d'indices ciiniqws caractéristiques de la scoliose comme l'angle de 
Cobb mais cet exercice déplisse Ie cadre de l'étude de faisabilité. 
CHAPITRE 4 - INTI?,GRATION D'UNE TECRNIQUE: D'APPWNTISSAGE 
Ce chapitre présente les travaux effectués dans le cadre de l'intégration d'une technique 
d'apprentissage. 11 est donc proposé d'utiliser un réseau neuronal (RN) afin d'exploiter, 
sous une approche hybride, la capacité d'apprentissage et d'adaptation des RN aux 
principes neurophysiologiques du modèle X. En effet, l'analyse du processus de 
génération des commandes motrices effectuée au chapitre précédent pour des sujets 
sains et scoliotiques a montré que le processus de simulation, qui doit être effectue en 
plusieurs étapes, est laborieux et complexe. Ainsi, le modèle de contrôle moteur est régit 
par de très nombreuses relations, plus ou moins linéaires selon les faisceaux 
musculaires, qui sont dépendantes du mouvement simulé et de la géométrie musculaire, 
cette dernière pouvant être infiuencée par des déformations du tronc. 
De ce fait, le modèle neuro-musculo-squelettique représente un système duquel il est 
difficile, voir impossible, de déterminer l'effet sur le comportement biomécanique 
global de chacune des stnictures (muscles, os, force gravitationnelle) individuellement. 
La mdthode itérative heuristique utilisée nécessite la connaissance du comportement du 
modèle et le temps requis pour l'obtention de la solution M e  ddépend de la précision 
cecherchde. Ce type d'approche présente deux lacunes majeures (Wang et Mendel, 
1992) : 1) elle est dépendante du problème étudidé et nécessite donc de reconsidérer les 
paramètres du modèle si la nature du problème est modiiiée; et 2) il n'y a pas de base 
commune pour Ia modélisation et la représentation des differents aspects du contrôle 
moteur, ce qui rend les analyses difnciles. 
4.1 Cboir de Ia technique d*apprenîissagt 
Les premiers travaux entrepris avant l'intégration du RN ont porté sur l'évaluation de la 
répartition des variables de modélisation daas l'espace expérimental. Ces travaux 
essentiels, qui permettent de s'assurer que i'intégration d'un RN constitue une méthode 
adéquate, ont été effectués en analysant graphiquement les aiveaux d'activation 
musculaire d é t e d s  pour les sujets sains et scoliotiques à la section 3.2. Selon Haykin 
(1994), la visualisation d'un graphique de dispersion des variables indépendantes et 
dépendantes des relations recherchées permet de s'assurer qu'elles ne peuvent être 
modélisées en classes linéairement séparables. Aiin de simplifier la visualisation des 
données, les niveaux d'activation de quatre faisceaux déterminés pour des mouvements 
de flexion et d'inflexion latérale ont été uti1isCs. 
4.2 Intégration et évaluation d'un réseau neiironal 
Les sous-sections suivantes présentent la méthodologie des différentes étapes 
nécessaires à l'intégration du RN dam le MÉF. Tout d'abord, les travaux effectués pour 
l'élaboration de la banque de données à partir de simulations de tâches motrices sont 
présentés. Ensuite, une étude de sensibilité a été menée dans le but de ddtemiiner les 
paramètres significatifs et influant sur les résdtats de l'en-ement d'un RN de type 
Perceptron rnuiticouches. La recherche et i't5valuation de plusieurs types d'architectures 
sont par la suite effectuées dans le but de trouver le meilieur type de RN pour la 
modélisation du contrôle moteur du MÉF. Finalement, une évaluation in vivo de la 
modélisation neuro-muscdo-squelettique intégrant un RN a 6té effectuée. 
4.2.1 hboration de la banque de d o m k  
Étant donné que le modèle k stipule que Ies signaux de commandes centraux ne 
contiennent aucune information sur la synchronisation et l'amplitude de I'acîivité EMG 
et que cette dernière émerge plutôt & i'intefaction entre les signaux de contrôle, le 
réflexe et les composantes biomécaniques du systhme, les variables d'entrée (VE) et de 
sortie (VS) du RN ont été représentées respectivement par des paramktres cinématiques 
et les niveaux d'activation des faisceaux musculaires. 
La banque & données (BDD) a été gthbrée en utilisant le &F d'un seul sujet sain pour 
la simulation de mouvements volontaires de flexion et d'inflexion latérale gauche et 
droite selon le recrutement actif des muscles. Ce choix repose sur la difficulté à générer 
qu'un faible nombre de cas et que l'utilisation de MÉF de plusieurs sujets dans ces 
conditions ne ferait qu'introduire de la variabilité non-désirée (Ghosn, 2000; Fatterson, 
1996). 
Tel qu'il a été expliqué à la section 1.4.3.4, le processus de simulation volontaire 
nécessite au préalable la détermination des propriétés ISTRN pour le recrutement des 
160 faisceaux musculaires, ce qui implique le choix des configurations Ri et Rr à partir 
de données expérimentales. Pour des raisons éthiques évidentes, il n'a pas été possiùIe 
d'élaborer un protocole expérimental permettant l'acquisition de données cinématiques 
d'un sujet effectuant des milliers de mouvements de types et d'amplitude différents. 
Ainsi, à partir des données cinématiques expérimentales déjà disponibles pour des 
mouvements d'inflexion et de flexion d'un sujet sain (Beauséjour, 1999), deux 
aiternatives ont été proposées. La premiére a consisté à utiliser ces données 
expérimentales pour déterminer les configurations Rf correspondant a la position des 
marqueurs cinématiques à des intervaiies de temps très courts. Cette alternative n'a pas 
été retenue puisqu'elle implique l'absence de variabilité dans les stratégies de 
recrutement et qu'un faiôle nombre de simulations, estimb à 300 cas (fonction de 
l'écbantülonnage des données expérimentales), serait possible. 
La deuxième alternative proposée a consisté à générer aléatoirement des stratégies de 
recrutement i partir de connaissances a priori sur la fonction des faisceaux musculaires 
pour les mouvements du tronc. il a ete montré à la section 3.2.2 que les stratégies de 
recrutement obtenues lors des simulations étaient reproductiiles et semblables pour la 
simulation de mouvements h parîk de MÉF de plusieurs sujets sains. Ainsi, [es données 
qiérhentales de Beauséjour (1995)) ont été utilisées pour définir des configurations Rr 
pour des mouvements d'amplitude maximale de flexion et d'inflexion latérale droite et 
gauche. Ces con6guration.s Rf ont servi de stratdgies de référence, lesquelles sont 
modifiées par la multiplication de chaque propridté ISTRN par un nombre aléatoire 
(généré selon une distribution uniforme entre O et 1). Cette méthode permet d'obtenir un 
grand nombre de cas pour la BDD et introduit la variabilité des stratdgies de recmtement 
de façon aléatoire. Par conséquent, un toiai de t 900 stratégies de recrutement différentes 
ont été créées pour la simulation volontaire de 600 flexions, 600 inflexions latérales 
gauches et 700 inflexions latérales droites qui ont nécessité au total environ 12 350 
heures de simulation sur des ordinateurs PC a double processeurs Pentium II de 450 
MHz chacun avec 256 Mo de mémoire vive. Les VE et les VS ont été récupérées de ces 
simulations a6n de former la BDD et sont représentées respectivement par les 
cordonnées des nœuds du &F et les commandes centrales ( Rf = [Ai , hz, ..., hi60]) ou 
chaque simulation correspond a un cas de la BDD. 
La sélection du type et du nombre de VE a &té basée sur trois points (Bishop, 1995) : (1) 
le facteur de dimension, afin d'avoir mflisamment de VE pour représenter adiquatement 
le phénomène, (2) l'indépendance des variables, puisque des variables indépendantes 
représentent mieux un systéme mais la dépendme de deux variables peut aussi fournir 
des informations ~ i ~ c a t i v e s  sur le phhomène, et (3) la redondance des variables afin 
d'éviter la diminution de la performance du réseau. 
4.2.2 Étude de sensibilité des param&trcs d'ajustement 
Les RN sont des sûuctum dlabork  h partir d'unités de calcul trés simples mais dont 
L'agencement produit un outil de mod6lisation très puissant. Toutefois, l'utilisation de 
cette technique peut poser des problèmes importants lorsque vient le temps de 
déterminer les nombreux paramètres d'ajustement. Afin de sélectionner les modalités 
adéquates pour chacun de ces paramètres une éaide de sensXité a été menée. Le type 
d'architecture Perceptron multicouches (MLP pour multilayer Percepîron, section 
A1 -4.1) a été choisi car il est le plus utilisé et recommandé pour une première approche 
(Ghosn, 2000). ii est en effet possible, en fonction du nombre de niveaux intermédiaires 
(NI) et du type de fonctions d'activation, de modéliser n'importe quel problème non- 
linéaire (Bishop, 1995) à partir de cette architecture multicouche. 
Les paramètres d'ajustement du réseau (complexité de l'architecture, algorithme 
d'apprentissage, VE et VS) ont donc été déterminés à partir d'une étude de sensibilité 
conduite sur la base d'une analyse statistique d'optimisation. Cette analyse a été 
effectuée selon les plans d'expérimentation de Plackett-Burman (Wheeler, 1990) à l'aide 
du logiciel Statistica (Statsoft). Ce type d'analyse exploratoire permet, à partir d'un 
nombre restreint d'essais, d'évaluer l'effet de plusieurs facteurs sur une variable de 
réponse donnée en modifiant de façon itdrative la modalité des facteurs. Ainsi, dix 
facteurs à deux modalités (tableau 4-1) ont été analysés au cours d'un plan 
d'expérimentation factoriel fiactionnaire de 16 essais (un plan complet aurait nécessité 
1024 essais). Les résultats de cette étude de sensibilité vont permettre de déterminer 
quels facteurs sont les plus influents et d'optimiser la variable de réponse en ajustant les 
modalités des facteurs pour que l'erreur de prédiction du RN soit minimisée. 
Les expérimentations ont consisté à effectuer l'entraînement des RN construits selon les 
modalités des paramètres des essais. La variabk de réponse a été représentée par l'erreur 
des moindres carrés (roor meun squard RMS) de la différence entre les valeurs 
prédites et les VS de la BDD. L'entraînement a été mené en séparant la BDD originale 
en un ensemble d'apprentissage et un de test, ce dernier utilisé uniquement dans le but 
de suivre la progression de l'algorithme d'apprentissage. Cette procédure sert ainsi A 
détecter un « apprentissage par cœur » du problème (over-lemwing) et constitue le 
critère d'arrêt du processus d'apprentissage, fixé au moment où l'erreur de test ne 
diminue plus ou commence à augmenter par rapport à l'erreur d'apprentissage. 
Les rnodalitds des pat.zmi&tres ont été déterminées afin de représenter les valeurs limites 
inférieures et supérieures de la plage de réponse (tableau 4-1). Le premier facteur (type 
de VE) a été détemikié h partir des coordonnées des nteuds des centrades des coqs 
vertdbmux du MÉF. La modalité infkieure est représentée par la distance 3D entre la 
position initiale et ha l e  tandis que la d a l i t 4  supérieure est représentée par les 
coordonnées x, y, et z (dans un système de référence global) du nœud en position finale. 
Le deuxiéme facteur concerne le nombre de VE, la modalité infërieure correspondant a 
la position de la vertèbre Tt uniquement alon que la modalité supérieure correspond à la 
position des vertèbres TI, T4, TI, TIO, LI, L4. Les deux facteurs suivanb (numéros 3 et 
4) représentent la complexité de l'architecture selon le nombre de NI (4 ou 15) et le 
nombre d'unités par NI (10 ou 50). Les deux algorithmes d'apprentissage retenus 
(facteur numéro 5) sont la Rétropropagation (Backpropagation, BP) et la Descente de 
gradient conjugué (Conjugated gradient descent, CGD). Ce dernier ajuste les poids de 
connexions de façon similaire à l'algorithme de Rdtropropagation mais au lieu de les 
modifier après chaque cas, l'algorithme de Descente de gradient conjugué calcule le 
gradient moyen de la surface d'erreur pour tous les cas avant d'ajuster les poids à la fin 
de chaque cycle d'itération. 
Le sixième facteur concerne le nombre de VS soit les propriétés ISTRN de tous les 
faisceaux comme modalitd infiirieure et la propriété ISTRN du faisceau obliquus 
externus numéro 3 comme modalité supdrieure. Ce dernier a été choisi pour ses 
modifications importantes de la propriété ISTRN selon les trois mouvements. La 
modalitt? inférieure du facteur numéro 7 est la fonction d'erreur somme de carrés (SS) 
tandis que la supéneure est Ia fonction d'erreur d'entropie croisée (cross-entropy). Les 
fonctions d'activation ont également été choisies comme facteur (numéro 8) avec les 
modalités inférieure et supérieure représentées par la fonction héaire et sigmoïde 
respectivement. La répartition de la BDD en ensemble d'apprentissage et de test (facteur 
numéro 9) est représentée par le pourcentage respectif de chacun. Enfin, les fonctions de 
pré et pst-traitement ont fait l'objet du dixième facteur ayant comme modalité 
inférieure la fonction minima et comme modalité supérieure la fonction mean/SD. Le 
îableau 4-2 @sente i'ordre des essais et le changement des modalités pour L'exécution 
du plan d'expérimentation. 
Tableau 4-1 : Facteurs et modalités sélertionnés pour I'6tude de sensibilité 
Tableau 4-2 : Modalités des facteun pour les essais du pIan d9expérimenîatioo 
L'analyse statistique permet également d'établir un modèle mathématique servant 
d'outil de prédiction et d'optimisation dont les coefficients proviennent de l'analyse de 
variance effectuée par le logiciel. Le modèle est défini ainsi : 
RMS error = cte + t@I-mPE) + b@J-f#) + c(HID-#) + d o - # - U N )  + e(ALGO) + 
flOUT) + g(ERR_FCT) + h(ACT-FCT) + i(SETS) + j(PRE_PST) 
Pour optimiser l'erreur RMS, c'est-à-dire déterminer les modalités minimisant celle-ci, 
il sufit de remplacer chaque paramètre par la modalité inférieure (-1) ou supérieure (1). 
Par exemple, si le terme cte est positif et le terme a est négatif, il faut remplacer le 
paramètre (lN-TYPE) par la modalité +l. 
Suite à cette ttude de sensibilité, un RN a dté construit avec les modalités optimales et a 
été entraîné afin d'évaluer sa capacité à modéiiser le contrôle moteur. Cette évaluation a 
été basée sur l'erreur RMS et le coefficient de corrélation de Pearson (r) moyen entre les 
niveaux d'activation prédits et ceux de l'ensemble de test. Toutefois, il est dificile de 
déterminer quel est le niveau d'erreur acceptable pour la prédiction des niveaux 
d'activation. Pour déterminer si les valeurs prédites sont à l'intérieur d'une limite 
raisonnable, Prentice (1994) a utilisé comme critère d'évaluation la variabilité normale 
des activations musculaires. Ainsi, il a représenté cette limite par une bande équivalente 
à deux fois l'écart-type (STD) par rapport à la moyenne des activations musculaires 
enregistrées pour chaque muscle. Ce critère d'évaluation a été adapté pour le présent 
projet en déterminant les moyennes et les écarts-types des propriétés ISTRN des 
faisceaux pour des mouvements d'amplitude sïmiiaire obtenus des simulations pour 
l'élaboration de la BDD. Ainsi, les stratégies de recrutement prédites par le RN de type 
MLP pour trois configurations Sr (flexion et inflexion latéraie droite et gauche) ont été 
comparées au critère d'évaluation dans le but d'obwer à quels endroits se situent les 
erreurs de prédiction. 
Les travaux effectués dans cette seetion ont servi &.déterminer les paramétres les plus 
infiuents selon les résultats de l'analyse du plan d'expérimentation. De plus, i'évaluation 
a démontré la faisabilité d'employer un RN pour i'apprentissage des relations entre les 
paramtitres cinématiques du MÉF et les activations musculaires selon les résultats de 
l'erreur RMS du coefficient de corrélation et du critère de variabilité. La prochaine étape 
consiste donc à investiguer la possibilité d'uîiiiser d'auûes architectures et de comparer 
la capacité de généralisation des RN. 
42.3 Recherche et évaluation de diffdrcnb types de réseau 
D'autres expérimentations avec des réseaux d'architectures et de complexités différentes 
ont été réalisées afin de rechercher le RN produisant les meilleurs résultats. Les réseaux 
suivants ont été testés étant donné leur compatibilité avec la problématique : Fonction 
radiale de base (Radial Basis Funetion, RBF section A1.4.2), Réseaux de neurones de 
régression généralisée (Generalized Regression Neural Network, GRNN section A1.4.3) 
et Réseau de modélisation linéaire (Linear Neural Neiwork; LNN). Afin d'assister les 
utilisateurs de RN, une fonction particuliére du logiciel Statistiea Neural Networks 
(Statsoft) a été utilisée afin d'évaluer la précision et la performance de chacune des 
architectures pour la prédiction des relations entre les données d'entrée et de sortie de la 
BDD. En effet, ce logiciel intègre un outil appelé Générateur Automatique de Réseau 
(Intelligent Problem Solver) qui utilise des techniques d'optimisation non-linéaire 
destinées & trouver automatiquement les types optimaux d'architectures capables de 
modéliser le système. Cette fonction permet de faciliter la recherche d'un RN optimal en 
sélectionnant les variables pertinentes, puis en optimisant l'architecture du réseau par 
recherche heuristique. 
Chaque réseau créé a subi le meme traitement d'évaluation. Ainsi, mis ensembles de 
données ont été utilisés pour lesquels les paires de VE-VS de la BDD sont redistribuées 
de façon aléatoire entre chaque essai. Un premier ensemble contenant 50% des cas de la 
BDD a été utilisé pour la phase d'apprentissage. Le deuxième ensemble, contenant quant 
à lui 25 % des cas, a été utilisé dans le processus de test de la progression de 
l'apprentissage, appelé test croisé (cross-verifcation, selon la nomenclature du logiciel 
de Statistica), pour permettre de détecter à quel moment le réseau a atteint le niveau 
d'erreur le plus bas avant qu'il commence à « apprendre par cœur » le problème (over- 
learning). Le troisième ensemble, de validation, est utilisé après la phase 
d'apprentissage afin de valider la précision et la capacité de généralisation du réseau a 
partir de nouvelles données non utilisées lors de la phase d'apprentissage et du test 
croisé. 
A la fin de la procédure de recherche par le Iogiciel, une liste des réseaux a été établie 
selon des critères basés sur un mélange équilibré de réseaux obtenant les meilleures 
performances ainsi que le type et la complexité de l'architecture. Cette liste précise pour 
chaque réseau retenu les caractéristiques de l'architecture et de l'algorithme 
d'apprentissage, les erreurs RMS et les coefficients de corrélation de Pearson pour les 
ensembles d'apprentissage, de test et de validation ainsi que d'autres informations 
relatives aux statistiques de régression. De plus, une évaluation selon le critère adapte de 
Prentice (1994) a été effectuée pour les réseaux retenus comme à la section 4.2.2. Cette 
procédure permet ainsi d'évaluer si Ia précision de prédiction du réseau est suffisante 
pour modéliser le contrôle neural pour les mouvements de flexion et d'inflexion latérale 
droite et gauche. 
4.2.4 Evaiuation du processus de simulation intégrant un RN 
Dans le but de déterminer quel type de réseau parmi ceux évalués à la section précédente 
doit être intégré au h & ~ ,  une expérimentation a été conduite à partir du MÉF du sujet 
sain utilisé lors de Ia génération de la BDD. La procédure d'évaluation a consisté & 
introduire comme données d'entrée aux RN 11 nouvelles configurations corporelles à 
l'intérieur et à l'extérieur des nuages expérimentaux des simulations de la BDD afin de 
tester leur capacitk d'interpolation et d'extrapolation. Les valeurs d'activations prédites 
par les réseaux ont ensuite été introduites dans le processus de simulation volontaire afin 
de comparer les configurations Sr et les configurations finales obtenues suite aux 
simulations B partir des strat6gies prédites (Sr; RN). La figure 4-1 montre la procédure 
d'évaluation débutant par la sélection d'une configuration $4 partir de la BDD élaborée 
pour le sujet sain, À la th de la procéduret les résultats de La simulation sont comparés 
avec la contiguration Sr choisie afin d'évaluer l'adéquation. Cette comparaison a été 
effectuée h l'aide du meme indice d'adéquation (TA) présenté au chapitre 3 et repris de 
Beauséjour (1999). Cet indice permet de quantifier la correspondance entre deux 
géométries corporelles selon l'équation : 
ou vi est la distance 3D entre les configurations Sr et Sc RN pour les vertèbres i (i = Tl à 
L5; N = 17) et Ti est la distance 3D entre les configurations Ai et Sr pour les vertèbres i (i 
Figure 41 : Diagramme représentant Ir procédure d'évaluation de la capacité de 
généralisation des RN intégrés am MF 
4.2.5 kvaluation in-vivo de la modilisation neummusculolsquelettiqut 
Une évaluation de la modélisation du contrôle moteur intégrant un réseau neuronal a été 
eff~tuée à partir de données expérimentales dans le but d'évaiuer la faisabilité d'étudier 
des désordres du rachis comme les lombalgies. Pour ce faire' des données cinématiques 
enregistrées lors de l'exécution de mouvements de flexion et d'flexion latérale d'un 
sujet sain ont été utilisées. Ces données sont les mêmes que celles déjB utilisées lors de 
l'étude des stratégies de recrutement musculaire (section 3.1.1) et sont donc facilement 
utilisables pour L'dvaluation. Il est à noter qu'il s'agit d'un sujet différent de ceux utilisés 
lors de l'élaboration et de l'intégration du RN à la modélisation du contrôle moteur. 
L'évaluation a donc consisté a introduite dans le RN les coordonnés des vertèbres 
correspondant a une configuration Af déterminée pour la simulation d'un mouvement de 
flexion d'environ 30' ainsi que d'un mouvement d'inflexion latérale gauche de 20". 
Puisque les données d'entrée du RN sont les coodondes cartésiennes des vertèbres, le 
déplacement est donc dépendant de la position initiale. Afin d'en tenir compte, et donc 
de considérer que la position initiale de ce sujet est diffërente de celle du sujet utilisé 
lors de la génération de la BDD, une matrice de transformation rigide a été calculée. 
Celle-ci est évaluée a partir des coordonnées de la vertèbre Tl des deux sujets en 
position initiale en calculant la translation nécessaire pour que les nœuds correspondent 
à la même position dans le système de téference giobale. Les rotations n'ont pas été 
considtirées suivant I'hypothése que les sujets sains ont une posture semblable en 
position initiale. Cette transformation a ensuite été appliquée aux coordo~ées des 
verîébres provenant du choix de contiguration Rr. Les résultats des simulations sont 
ensuite comparés aux positions mesurées expérimentalement A l'aide du même indice 
d'adéquation : 
mais ou Yi représente cette fois la distance 3D entre les configurations Ar et Sc RN pour 
les vertèbres i (i = Tl à L5; N = 17) et qi représente la distance 3D entre les 
configurations Ai et Ar pour les vertèbres i (i = Tl à LS; N = 17). 
L'analyse graphique des niveaux d'activation de quatre faisceaux musculaires 
déterminés pour la simulation de mouvements de flexion et d'inflexion latérale avec les 
sujets sains et scoliotiques démontre que selon les faisceaux considérés, les relations 
entre les paramètres ne sont pas identiques (figure 4-2). Pour les faisceaux choisis, on 
constate que les niveaux d'activation du multifidus et iliocostalis droit sont nettement 
séparés en classes, en fonction du mouvement et de la géométrie du tronc. De plus la 
séparation des classes n'est pas identique pour les faisceaux bilatéraux d'un même 
muscle. 
Figure 4-2 : Acîîvations musculaires de quatre faiieaux de I'lrecteur du rachis 
pour des simulations de flexion et d'idexion latérale pour les sujets sains et 
seolioüques 
La représentation 3D de la relation entre l'activation et la position de Tl à la 
configuration Sr montre égaiement la répartition des résultats en classes distinctes (figure 
4-3). il est également possible de remarquer qu'en considérant uniquement les sujets 
sains, les niveaux d'activation sont aussi répartis en classes. 
Figure 4-3 : Représentation 3D des activations musculaires en fonction du 
d4placement de la vertébre Tl (en mm) h la configuration Sr 
43.1 Résultats de la randomisation de la banque de données simulées 
Afin d'illustrer l'effet de la randomisation des stratégies de recrutement sur la 
cidmatique du MÉF, la figure 4-4 présente en vue de dessus la position hale de la 
vertébre Tl pour les 1900 mouvements volontaires simulés. On remarque la présence de 
trois nuages de points grossièrement circonscrits représentant trois mouvements 
distincts. Ainsi, malgré la génération de stratdgies ûès diversifiées, on observe que 
L'impact sur le comportement cinématique du tronc est relativement faible. Ces résultats 
sont comparables à ceux obtenus par Hatze (2000) qui a démontré qu'une perturbation 
chaotique du contrôle neural avait très peu d'influence sur la trajectoire résultante d'un 
modèle nem-musculo-squelettique. Il est toutefois important de noter que malgré leur 
faible impact sur le comportement cinématique, les stratdgies aléatoires ont des effets 
importants sur le comportement mécanique. Par exemple, deux simulations peuvent 
produire des configurations Sr semblables mais les niveaux de contraintes générées par 
l'activation des muscles sont différents. Ainsi, dépendamment du niveau de CO- 
contraction et du recrutement des muscles, les patrons d'efforts sur les vertèbres et les 
disques intervertébraux seront grandement différents. 
Figure 4-4 : Graphique représentant en vue de dessus la position finale de Tl pour 
In simulations volontaires avec les stratégies de recrutement alhatoire 
4.3.2 Résultats de l'étude de sensibilité des paramétres d'ajustement et capacité de 
gén6nüsation du réseau MLP 
Les résultats de i'entraînement des réseaux pour chaque essai du plan d'expérimentation 
sont présentés ;1 la figure 4-5. Ainsi, la plus faible erreur RMS a été obtenue pour l'essai 
numéro 13 (0.148) tandis que la plus forte erreur a été obtenue pour l'essai numéro 4 
(0.412). L'analyse statistique des résultats à l'aide de Statistica (Statsofi) a permis de 
déteminet qu'il y a deux facteurs significatifs soit le nombre d'unités du NI @ = 0.047) 
et la fonction d'activation @ = 0.003), résultats soulignés au tableau 4-3. Ce dernier 
facteur est celui qui a le plus d'effet sur la variabit6 de l'erreur RMS (-5.56) alors que 
le facteur fonction d'erreur influe fiblernent sur l'erreur (0.58). Le graphique de Pareto 
(figure 4-6) représente les effets estimés pour chacun des facteurs avec le seuil de 
sigoifkation illustré par la ligne verticale tiretde. Les autres facteurs ayant un effet 
important mais non-significatif sont dans l'ordre suivant : le nombre de VS, le nombre 
de NI et le type et le nombre de VE. 
Figure 4-5 : Erreur RMS obtenue pour cbaque essai du plan d'expérimentation 
Tableau 4-3 : Résultats de l'analyse statistique du plan d'expérimentation 
Effici Esthale pbuotuli Valus) 
Figure 46 : Graphique de Pareto illustrant les effets de chaque facteur ainsi que le 
seuil de signification (p = 0.05) 
L'optimisation des paramètres à partir des coefficients de l'équation de prédiction 
obtenue de l'analyse statistique ( tableau 4-4 ) permet de définir le modèle suivant : 
RMS error = 0.253 - O.OlS(iN-TYPE) + 0.01 5(IN_#) + 0.017(Hn>-#) - 
0.026(HID-#-UN) - 0.009(ALGO) + 0.019(OUT) + 0.006(ERRRRFCT) -
0.056(ACT-FCT) + 0.0 I3(SETS) + 0.0 1 1 (PRE-PST) 
M m  de minimiser L'erreur RMS, il suffit de remplacer chaque variable inddpendante par 
la modalité inférieure (-M) ou supérieure (M+) des facteurs tel que : 
RMS error = 0.253 - 0.0 15(M+) + 0.01 5(-M) + 0.01 7(-M) - 0.026(M+) - 0.009(M+) + 
O.O19(-M) + 0.006(-M) - O.O56(M+) + 0.013(-M) + 0.01 1(-M) 
A M ,  les modalitds optimales des patamétres sont : les coordonnées x, y, et z de la 
vertèbre Tl comme VE, quatre NI avec chacun 50 unitds utilisant la fonction 
d'activation sigmoïde, Mgonthme d'apprentissage de Descente de gradient conjugué 
avec la fonction d'mur somme des amis, les propriétés ISTRN de tous les faisceaux 
musculaires pour les VS et la fonction minimax pour le pré et pst-traitement des 
données d'entrée et de sortie. 
Tableau 4-4 : Optimisation des paramétres du RN à l'aide du modéle 
math6matique découlant de l'analyse statistique 
Suite à l'entraînement du RN élaboré avec les modalités optimales, l'erreur RMS a été 
de 0.174 alors qu'un coefiient de codlation de 0.72 a été obtenu. La phase 
d'apprentissage a nécessité 700 cycles d'itération et un temps de calcul d'environ 10 
minutes sur un ordinateur PC avec processeur Pentium iiI de 500 MHz et 260 Mo de 
&moire vive. Suivant l'introduction de nouveaux cas de flexion et d'intlexion latérale 
diroite et gauche dans le RN, les erreus RMS pour la prédiction d'une stratégie de 
reçnitement sont plus basses pour les cas d'infiexion latéraie avec des valeurs de 0.109 
et 0.1 10 alors que pour le cas de flexion l'erreur est de 0.124. 
En plus d'évaluer l'erreur RMS et la corrélation, il faut aussi déterminer si le niveau 
d'erreur est satisfaisant pour la prédiction des niveaux d'activation musculaire. La figure 
4-7 présente les stratégies de recrutement pour les muscles de la paroi abdominale pour 
Ies mis mouvements superposées à la moyenne des activations et au critère d'évaluation 
de Ia variabilité. On peut constater que les valeurs prédites sont hors de la zone 
d'évaluation (surévaluation du niveau de fsaciltation et d'inhibition) pour plusieurs 
faisceaux mais le patron générai est bien respecté. D'autre part, les fonctions 
agoniste/antagoniste prédites par le réseau (ISTRN posiWnégatiI) pour les faisceaux 
musculaires les plus recrutés sont conformes aux fonctions représentées par la moyenne 
et modéüsent le phénoméne du contrôle neural adéquatement. 
F i i  4-7 : Adbations mpscplrirrs de flexion et d9iniieirion latéraie gauche et 
droite préàites par le RN avee architecture MLP comparées Q la moyenne et au 
c r i t h  d'évaluation de la variabili44 
4 3 3  Résultats de la capacité de g€n€rolWation des réseaux élaborés par le logiciel 
Lors de la phase de recherche du logiciel 9aristica Neural Nemorh (Statsoft), qui a 
duré 335 minutes, 538 réseaux de types d'architecture et de complexités difïérentes ont 
été entraînés, testés et vérifiés. Quaire réseaux, de type LNN, MLP, RBF et GRNN, ont 
été retenus et correspondent aux meilleurs résultats obtenus par chacun (tableau 4-5). 
Selon les calculs du logiciel, la capacitd de généralisation des activations musculaires est 
supérieure pour les réseaux GRNN et RBF, avec une erreur RMS de 0.012 et 0.042 
respectivement. Un réseau du même type que celui testé i la section 4.3.2 (MLP) a aussi 
été retenu pour fins de comparaison et celui-ci obtient des résultats comparables avec 
une erreur RMS de 0.168. E&n, le LNN, type de réseau le plus simple, obtient un 
résultat aussi précis que le réseau MLP avec une erreur 0.104. La meilleure corrélation 
entre les valeurs prédites et celies de la BDD est obtenue avec le réseau GRNN qui est 
environ 15% supérieure aux réseaux LNN et MLP. Les résultats de prédiction des deux 
réseaux MLP (celui de la section 4.3.2 et celui du tableau 4-5) sont du même ordre de 
grandeur mais avec une erreur RMS et un coefficient de corrélation plus faible pour ce 
dernier. 
Tableau 4-5 : Erreurs RMS et c d Î i e n t s  de corrélation obtenus pour chacune des 
phases de l'analyse du logiciel pomr les quatre types de réseaux 
Les résultats de i'évaluation du niveau de précision des stratégies de recrutement en 
fonction du critère de variabilitb sont présent& aux figures 4-8 h 4-10. Pour chaque 
mouvement, la comparaison des niveaux d'activation avec le critére de variabilité est 
semblable. Ainsi les stratégies de recrutement prédites par le réseau GRNN pour les 
mouvements de flexion et d'inflexion latérale sont celles démontrant le plus de 
conformité avec le critère d'évaluation. Ces résultats vont dans le même sens que ceux 
basés sur i'etreur RMS et le coefficient de corrélation. Toutefois, la situation est 
différente pour ce qui est des réseaux MLP et LNN. 
Figure 68 : Hexion : activations m u s c ~  préàii  par quatre RN comparées au 









Figure 4-9 : Inflexion droite : activations musculaires prédites par quatre RN 
comparéts au crithe d'évaiuation de la variabfit6 
F i i  4-10 : Inilexion gauche : activations musculaires prédites par quatre RN 
comparées au eritlre d'évaluation de la variabilit6 
43.4 Résuitats de l'évaluation des simulaüo~s i partir da &F intégrant un RN 
La figure 4-1 1 montre A l'aide de numéros les configurations Sf qui ont dté choisies afin 
de représenter les différents types de mouvements que le RN devrait ètre en mesure de 
gérer. Les essais 3,6, et 9 ont été effectués pour tester la capacité d'extrapolation tandis 
que les essais 1,2,4,5,7,8 ont été effectués pour tester la capacité d'interpolation. Les 
essais 10 et 11 quant à eux ont été considérés corne  des cas spéciaux puisqu'ils sont 
situés à L'intérieur de la sphére expérimentale mais à l'extérieur des nuages de points, 
représentant la simulation de mouvements asymétriques. 
Figure 4-11 : Vue de dessus de la s p h h  approximative de l'espace expirimental 
avec la position de Ir vertébrt Tl pour chacun des essais de simulations 
Les indices d'adéquation (IA) entre les configurations Sr et Sc RN obtenus pour chacun 
des essais sont présentés dans le tableau 4-6. Ainsi, les meilleurs résultats de simulation 
(entre 76.2 et 97.5 %) proviennent des essais d'inflexion latérale gauche (essais 4 et 5) 
tandis que l'essai 9 est celui qui produit les résultats les moins précis (45.8 %). 
indépendamment du type de mowement simulé, les iA les plus élévés sont obtenus 
lorsque les strat6gïes de recrutement sont @dites par le réseau GRNN (entre 623 et 
97.5 %). La meilleure adéquation (essai 5, GRNN) correspond à une différence de 
position de la verîèbre Tl de 5.4 et de 1.5 mm selon les axes x et y respectivement. Le 
réseau du type RBF obtient aussi de bons résultats avec un IA maximal de 95.4 %, 
également pour un mouvement d'infiexion latérale gauche (position 4). Les IA pour les 
simulations utilisant les réseaux LNN et MLP sont plus faibles d'environ 15 % alors que 
la capacité d'interpolation entre ces deux réseaux est supérieure pour le réseau LNN. En 
ce qui a trait à la capacité d'extrapolation (essais 3, 6 et 9), le réseau MLP produit des 
résultats supérieurs à tous les autres réseaux avec un IA maximal de 76.9 %. Pour les cas 
spéciaux 10 et 11, les réseaux GRNN et RBF générent des IA à mi-chemin entre les 
résultats d'interpolation et d'extrapolation pour les mouvements de flexion et d'inflexion 
latéde (IA entre 82.1 et 89.1 %). D'autre part, les résultats provenant de l'utilisation du 
réseau MLP pour ces deux essais (IA entre 69.4 et 73.5 %) sont relativement 
comparables a ceux obtenus pour les autres essais d'interpolation et d'extrapolation (IA 
entre 63.5 et 77.5 %). Il est également important de noter que le réseau MLP produit des 
résultats quasi constants pour tous les essais alors qu'avec le réseau GRNN par exemple 
les IA varient de 62.3 à 97.5 %. 
Tableau 4-6 : Rhsultats des simulations volontaires Q partir des stratégies de 
recrutement prédites par les RN selon une interpolation ou une extrapolation 
(ombw9  
43.5Résultats de I*évaluation in-vivo de Ir modélisation neuro-muscrib 
squelettique 
Un iA de 823 % a été obtenu pour la simulation du mouvement volontaire de flexion a 
partir de données cinématiques expérimentales avec l'intégration du réseau GRNN. Cet 
écart d'adéquation correspond à une différence de position du nœud du centroide du 
corps de la vert*bre Tl de 7.4 mm selon l'axe des x et 5.3 mm selon I'axe des y (tableau 
4-7) pur une course totale de 230 m. Un second mouvement, correspondant à une 
inflexion latérale gauche, a 6th simul6 dans les mêmes conditions et un IA de 89.2 % a 
été obtenu. fout cet essai, des écarts de la position de Tl de 5.1 et 3.9 mm selon les axes 
x et y ont étd calculés. La différence de position aux autres niveaux est relativement plus 
faible ce qui démontre la correspondance entre les deux configurations et qu'il n'y a pas 
d'erreurs ponctuelles pour certaines vertèbres. 
Tableau 4-7 : Dilférences (Sr, RN - Ar) entre les coordonnées des nœuds des 
centroides des CO- vertibraux (en mm) 
4.4 Discussion 
ii a été montré ii partit d'une analyse graphique que les patrons d'activation musculaire 
&aient rassemblés en classes distinctes- Cette évaluation a permis d'identifier que les 
classes n'&aient pas liiméauement reliées, et donc que des techniques telles que l'analyse 
discriminante ou la régression logistique ne puwaient être utilisées pour la modélisation 
(Fausett, 1994). Il s'est donc avéré pertinent d'utiliser la technique des RN pour 
modéliser le mécanisme par lequel le modéle de contrôle moteur détermine les 
commandes centrales. 
La première décision ensuite a consisté à choisir les VE et VS en fonction des 
applications visées mais aussi en fonction des principes [~europhysiologiques. En effet, 
plusieurs applications des RN pour la modélisation du contrôle moteur étudient la 
relation entre l'activité EMG et des paramètres cinématiques et cinétiques (section 
1.5.3.4). Ces modèles sont basés sur l'hypothèse que les patrons d'activité EMG sont 
programmés par un générateur central et ne tiennent pas en compte la redondance du 
système musculo-squelettique (Feldman et COU., 1998). Une alternative proposée par le 
modèle A stipule que les signaux de commandes centraies ne contiennent aucune 
information sur la synchronisation et l'amplitude de l'activité EMG et que cette dernière 
émerge plut& de l'interaction entre les signaux de contrôles, le réflexe et les 
composantes biomécaniques du système. C'est donc en considérant ces observations que 
les types de VE et de VS ont dté déterminds. 
La génération de la BDD est une étape importante puisque la qualité de celle-ci est 
garante d'une b 0 ~ e  performance des RN. L'utilisation de stratégies de recrutement 
aléatoires a permis d'obtenir un grand nombre de cas, et par le fait même de tenir 
compte de la variabibtd intra-sujet des stratégies. Une conséquence directe des résultats 
obtenus des simulations A partir de ces stratdgies est que les relations entre les 
paramétres cindrnatiqws et les niveaux d'activation ne tiennent pas compte du niveau de 
contraintes et des efforts qui sont gérérés par les muscles. Cet aspect de la modélisation 
pourrait toutefois &e géré par le présent MÉF du tronc. Ainsi, a6.u de distinguer les 
stratégies de recnitement impliquant des co~gurations corporelles semblables, il 
s'agirait de fournir aux RN des données relatives aux états de contrainte diffhents. Ce 
point nécessiterait une autre étude pour la détermination d'un paramètre fiable et 
représentatif de l'état de contraintes dans le Ml% et dépasse donc le cadre du présent 
projet qui consistait à démontrer la faisabilité de i'approche. 
L'analyse de sensibilite a permis de déterminer les paramètres d'ajustement des RN 
importants pour la modélisation du contrôle moteur. En effet, il n'existe aucune règle, 
outre les co~aissances de l'expérimentateur du problème à modéliser, permettant de 
spécifier les nombreux pairametces à ajuster selon les caractéristiques de l'architecture du 
réseau et de l'application (Jain, 1996). Ainsi, l'utilisation des plans d'expérimentation 
est une solution originale qui a pis, A partir d'un nombre restreint d'essais, de 
déterminer les paramètres influents et les modalités optimales. D'ailleurs, ces dernières 
concordent adéquatement avec les notions théoriques. 
Ainsi, les coordonnées de Tl comme VE sont plus représentatives de la position antéro- 
postérieure et latérale des vertèbres que la simple amplitude du mouvement qui est 
indépendante de la direction. Le nombre de VE fixé à la position de Tl uniquement 
signifie que les positions des vertèbres sont intimement reliées les unes aux autres et 
donc intègrent une information redondante. Cela ne srait toutefois pas le cas s'il y avait 
présence de patrons de coordination d i f f h t s  des segments du rachis parmi les cas de la 
BDD, comme pour les patrons chhatiques des sujets lombalgiques (section 1.3.2). 
L'algorithme CGD a de meiileus résultais puisqu'il est plus performant que le BP 
quand les NI contiennent beaucoup d'u-tés et qu'il y a plusieurs VS (Bishop, 1995). 11 
est également plus rapide lors de la phase d'apprentissage et risque moins d'être bloqué 
dans des minima locaux. De plus, l'obtention de meilleurs résultats avec 160 VS est 
aussi surprenant puisque le RN doit prédire 160 valeurs A partir de ûès peu de VE. 
Toutefois, il semblerait que lors de la phase d'apprentissage le RN profite de 
l'information fournie par le plus grand nombre de connexions vers le niveau de sortie et 
qu'il arrive ainsi à mieux apprendre les relations entre les VS (Ghosn, 2000; Patterson, 
1 9%). 
La fonction d'erreur rr somme des carrés D (stun-squareA SS) est la fonction standard 
utilisée pour l'apprentissage et est certainement la plus appropriée pour les problèmes de 
régression alors que la fonction «&entropie croisée» (cross-entropy) est plus 
appropriée pour les problèmes de classification (Bishop, 1995). Le choix de la fonction 
d'activation, qui a le plus d'effet sur la performance du RN (figure 4-6), est un facteur 
très important qui conditionne le comportement du RN puisqu'il influence directement 
le calcul que chaque unité effectue. Ainsi la fonction sigmoïde est essentielle pour que le 
RN soit capable de gérer des phénoménes non-linéaires puisqu'un RN avec uniquement 
des fonctions d'activation linéaires n'effectue qu'une combinaison linéaire de sommes 
pondérées (Fauseit, 1 994). 
L'erreur RMS théorique d'apprentissage (0.066) caiculée à partir de l'équation de 
prédiction a été beaucoup plus faible que ceile effectivement obtenue (0.174) lors de 
l'apprentissage. Cela dépend en fait de la précision du modèle statistique et des 
conditions d'arrêt de l'algorithme d'apprentissage. D'ailleurs, Le plan d'expérimentation 
effectué était en fait un plan de tamisage a partir duquel d'autres expérimentations 
auraient pu mener à la détermination des modalités optimales exactes puisque celles 
choisies pour le plan de tamisage représentent les extrêmes de L'espace expérimental 
(Wheeler, 1990). il est diicile de déterminer quel est le niveau d'erreur acceptable pour 
Ia prédiction des niveaux d'activation musculaire. Ainsi, l'évaluation de la capacité des 
RN à modéliser la problématique a dt6 basée sur l'erreur RMS et Ie cwfficient de 
corrélation de Pearson (r) moyen entre Ies niveaux d'activation prédits et ceux de 
l'ensemble de test. Toutefois, ces mesures n'apportent aucune information sur les 
conséquences que ces erreurs produiront sur les sûatdgie-s de recrutement. L'erreur RMS 
représente l'amplitude de l'erreur et même si elle accorde plus de poids aux grandes 
valeurs, elie ne fournit aucune Monnation sur l'origine des différences. Quant au 
coefficient de corrélation, il idiome sur la capacité du RN à représenter le profil des 
stratégies de recrutement mais il est indépendant de l'amplitude absolue des niveaux 
d'activation. Le critère d'évaluation de Ia variabilité, adapté de Prentice (1994), a donc 
été utilisé afin de résoudre ce problème. Ainsi, la comparaison des niveaux d'activation 
musculaire prédits par le réseau MLP de l'analyse de sensibit6 avec ce critére a permis 
de montrer que malgré l'erreur RMS élevée, les fonctions agonistelaatagoniste des 
faisceaux musculaires étaient respectées. Par conséquent, ce type de RN représente le 
phénomhe du contrôle neural adéquatement mais en surévaluant les niveaux de 
facilitation et d'inhibition des faisceaux. 
L'obtention de meilleurs résultats pour le réseau L W  comparé au type MLP est 
hatendue compte tenu de la différence de complexité de l'architecture et de l'utilisation 
de fonctions d'activation non-linéaires pour ce dernier. Certains auteurs, dont Fausett 
(1994), suggèrent que la capacité de généralisation des réseaux de types complexes 
devrait toujours être comparée avec celle obtenue à partir d'un réseau linéaire. De plus, 
selon les applications, un réseau linéaire parviendra à de meilleurs résultats qu'un réseau 
MLP simplement parce que l'algorithme d'apprentissage ne réussit pas à atteindre le 
minimum global de la fonction d'erreur (Bishop, 1995; Haykin, 1994). Une autre 
explication concerne le processus de génération de la BDD qui pourrait être biaisé par 
l'utilisation des résultats de la solution d'équilibre de chaque itération lors des 
simuiations. En effet, l'imposition du chargement du recrutement musculaire est 
effectuée de façon graduelle et linéaire au cours des simulations ce qui pourrait affecter 
le processus d'apprentissage en créant entre les d o ~ é e s  des liens non-représentatifs du 
phénoméne à modéliser (Shepherd, 1997). 11 est dificile de s'assurer de la 
représentativité des variables choisies et le seul moyen de le vérifier aurait été d'essayer 
d'autres agencements de VE de types différeats. D'autre part, les r6sultats supdrieurs des 
réseaux du type RBF et GRNN peuvent être attribués ii la capacité des unités radiales a 
représenter un espace multidhensionnel, comme celui du modèle neuromusculaire, à 
l'aide de courbes Gaussiemes. De plus ces types de réseaux ne so&nt pas des 
problémes de convergence comme Tes réseaux de type MLP (Bishop, 1995). Enfin, les 
réseaux GRNN et RBF présentent i'avantage d'effectuer la phase d'apprentissage très 
rapidement mais ne réussissent pas ii extrapoler aussi bien que le type MLP (Haykin, 
1994). 
La comparaison de la capacité de prédiction des quatre réseaux avec le ccitére de 
variabilité a permis de déterminer que des résultats supérieurs sont obtenus avec le 
réseau GRNN, ce qui confirme les résultats basés sur l'erreur RMS et le coefficient de 
corrélation. Toutefois, la situation est différente pur ce qui est des réseaux MLP et 
LNN. En effet, malgré le fait que l'erreur RMS et les coefficients de corrélation soient 
plus faibles pour le réseau LNN que MLP, ce dernier prédit correctement la fonction 
(signe des propriétés ISTRN) des faisceaux musculaires alors que ce n'est pas le cas 
pour le réseau LNN. Ainsi, les niveaux d'activation prédits par le réseau LNN sont en 
général toujours à l'intérieur des limites du critère d'évaluation mais de nombreux 
faisceaux ont une fonction opposée à ce qu'elle devrait être selon le mouvement simulé. 
Cela explique l'erreur RMS plus élevée pour le réseau MLP mais une corrélation 
relativement semblable pour les deux. Ce résultat démontre l'importance d'utiliser une 
technique de visualisation des erreurs afin de comparer le niveau de précision avec un 
critère d'évaluation. Une analyse uniquement basée sur les résultats d'erreur et de 
corrélation aurait conclu que la capacité de prédiction est supérieure pour le réseau 
LNN, ce qui n'est pas le cas puisqu'une erreur de signe a une influence beaucoup plus 
importante qu'une erreur d'amplihide puisque dans le premier cas, il s'agit de la 
facilitation ou l'inhibition du recnitement d'un faisceau. 
L'évaluation du processus de simulation intégrant les RN a permis de démontrer leur 
capacité à modéliser le comportement du MÉF et du modèle h. De façon générale, les 
résuitab de prédiction sont supérieurs pour Ies mouvements d'inflexion latérale que de 
flexion et peut être expliqué par la quantitk plus importante de cas de ce type de 
mouvement dans la BDD. Les h i l e s  pourcentages d'adéquation obtenus pour les cas 
d'extrapolation démontrent la faMe capacit6 de généralisation des réseaux GRNN et 
RBF lorsque de nouvelles doartées situées a i'ext&ieur de i'espace expérimental sont 
utilisées. Selon Haykin (1994), les réseaux qui utilisent des unit& radiales sont peu 
adéquats pour l'extrapolation puisqu'en raison des fonctions Gaussiennes, la réponse du 
réseau tend rapidement vers zéro si des données situées très à l'extérieur de la BDD sont 
utilisées. C'est avec le réseau MLP que les meilleurs résultats d'extrapolation sont 
obtenus pour les essais 3, 6, et 9 malgré une erreur RMS et une corrélation nettement 
inférieure aux autres réseaux. Ces résultats sont en accord avec la théorie de Bishop 
(1995) qui stipule que les réseaux MLP ont une capacité de généralisation supérieure 
quand des données situées à l'extérieur de l'espace expérimental sont utilisées. Les 
résultats des essais de simulation de tâches asymétriques, malgré le fait qu'elles 
correspondent à des configurations situées à l'extérieur de la BDD, sont relativement 
élevés à comparer aux autres essais d'extrapolation. Ces résultats indiquent donc que les 
réseaux sont plus performants lorsqu'il s'agit d'extrapoler pour de nouvelles orientations 
que pou de plus grandes amplitudes de mouvement. Il est à noter toutefois que le réseau 
MLP obtient des résultats particulièrement constants qui en font, malgré une plus grande 
erreur de prédiction, un réseau à considérer pour les applications nécessitant 
l'extrapolation. En fonction de l'analyse des résultats de cette section et de la 
précédente, le réseau de type GRNN a été retenu et intégré comme solution finale à la 
modélisation du contrôle neural. 
Les résultats de l'évaluation in vivo ont montré qu'une description cinématique via une 
modélisation quasi-statique est adéquate pour la prédiction des niveaux d'activation 
musculaire. De plus, la modélisation teUe que développée est capable de gérer la 
variabiiité intra-sujet, telle que démontrée h la section 4.3.1, ainsi que la variabilité inter- 
sujet puisque la simulation effectuée dans cette section a été réalisée avec des données 
expdrimentales provenant d'un sujet autre que celui avec lequel le réseau a été élaboré. 
Selon Prentice (1998)' le fait que diffdrents niveaux d'activation mènent à des 
conîiptions corporelles similaires implique que la description cinématique du 
d2placement n'est pas suffisante pour déterminer comment les cornmandes centrales 
sont par le SNC et suggère d'introduire d'autres informations concernant la 
vitesse et L'accélération des membres et la CO-contraction des muscles. L'approximation 
quasi-statique utilisée dans le présent projet permet de contourner le problème 
concmant l'information sur la vitesse et l'accélération puisque seules les positions 
initiale et ha l e  d'un mouvement sont observées. D'autre part, le niveau de co- 
contraction dans les muscles serait une information pertinente à utiliser pour la 
prédiction des niveaux d'activation musculaires. Toutefois, cela n'a pas été considéré 
puisque l'hypothèse de l'absence de coçontraction a été utilisée lors de l'adaptation du 
principe de correspondance biomécanique (section 1.4.3.1). Enth, les évaluations ont 
permis de démontrer l'introduction dans le modèle biomécanique du tronc de deux 
caractéristiques fondamentales des systèmes biologiques soit une capacité 
d'apprentissage et une capacité d'adaptation, reflétant ainsi l'originalité de ce projet de 
maîtrise. 
L'algorithme d'apprentissage et les architectures des réseaux neuronaux utilisés dans ce 
projet ne sont pas considérés comme une représentation biologiquement plausible. La 
seule composante inspirée de la biologie est la structure parallèle et la notion d'exploiter 
la redondance du système et son adaptation. Une architecture biologiquement plausible 
devrait être reliée a des structures neuronales spécifiques telles que la moelle épinière, le 
cortex cérébral, le cervelet, etc. Ainsi, ce modèle de contrôle moteur est selon une 
approche en bouck ouverte (openloop control) dans lequel le feedback est utilisé après 
l'exécution du mouvement pour le processus d'apprentissage. 
Ce projet de maîtrise avait pour but de développer la modélisation du contrôle neural 
afin d'étudier les troubles musculo-squelettiques. Dans un premier temps, les 
ra£iïnements du modèle musculaire ont démontré qu'il est possible d'obtenir un 
comportement mécanique représentant adéquatement les principes physiologiques. La 
modulation graduelle de la rigidité des ÉM ainsi obtenue représente adéquatement 
i'accroissement de la rigidité musculaire en fonction de l'augmentation de l'activation. 
De plus, la détermination de la rigidité des 160 ÉM est basée sur des paramètres 
physiologiques dépendant des signaux d'activation régissant les seuils de recrutement 
des motoneutones. D'autre part, l'intégration des raffinements dans le MÉF n'a pas 
modifié le comportement des autres éléments originaux qui avaient déjà fait l'objet 
d'évaluation. La revue de littérature a montré qu'il existait des modèles du muscle 
beaucoup plus complexes mais selon Hatze (1980)' on doit se limiter au modèle le plus 
simple répondant aux besoins. De ce fait, le raffinement de la modélisation du muscle ne 
nécessite pas de variables d'entrée complexe, suffit aux besoins de simulation de 
mouvements volontaires de type quasi-statique avec un modéle biomécanique par 
éléments finis du tronc, tout en iimitant le temps de caicui supplémentaire à environ 
15%. Toutefois, l'approximation quasi-statique ne permet pas de considérer 1a sem'biIité 
des muscles A la vitesse. En effet, les seuils de recrutement dynamique sont d é f i s  par le 
modèle 2. selon h* = h - p(dxldt), où p est un paramètre d'amortissement relatif à la 
vitesse. Cela implique que les seuils de recrutement, et par 1e fait même les forces 
musculaires, sont surévalués à cause de l'approximation que p(dx/dt) est nulle. 
L'introduction des propriétés non-linéaires des muscles était essentielle à la poursuite du 
projet, soit i'énide des stratégies de recrutement et du processus de génération des 
commandes centdes ainsi que i'intégration de la technique d'apprentissage. En effet, 
malgré le fait que ces propriétés complexifient le comportement et l'analyse du système, 
elles sont probablement utilisées avantageusement par le SNC dans le contrôle des 
mouvements volontaires ( Gribble et COU.; Kamiel, 1999, Zajac et Witers, 1990). 
Les progrès de la recherche sur la biomécanique du rachis dépendent largement de Ia 
compréhension des mécanismes de coopération des muscles oietrich et coll., 1990; 
Ladin, 1990). La faisabilité d'utiliser la modélisation du système neuro-musculo- 
squelettique pour l'étude des stratégies de recrutement et du fonctionnement du contrôle 
moteur a été démontrée par l'analyse des résuitats obtenus. En effet, les stratdgies de 
recrutement obtenues des simulations pour un sujet sain sont en accord avec les 
principes physiologiques retrouvés dans la littérature au sujet de la fonction 
biomécanique des muscles ainsi que du processus de génération des commandes 
centrales par le SNC. L'analyse graphique des stratégies permet de comparer 
qualitativement la fonction agonisteJantagoniste des muscles pou. l'exécution d'un 
mouvement et ce, sans la nécessité de mesurer au préalable l'activité EMG, ce qui se 
distingue de l'approche EMGdriven de McGill et cou. (1986, 1992, 1994). D'ailleurs, 
Kleissen et coll. (1998) suggèrent que les patrons de coordination des muscles puvent 
être décrits adéquatement en terme d'activation musculaire. L'approche proposée pour 
l'étude du SNC est originale et constitue un outil de simulation permettant de contourner 
les difncultés renconûées lors d'analyses in vivo sur des sujets humains. 1 aurait été 
intéressant de considérer dans l'&de des stratégies de recrutement I'anaiyse de 
mouvements asymétriques Cela aurait permis de vdrifier si les relations sont les mêmes 
lorsque des mouvements plus complexes sont effectués. Il est important de souligner que 
l'approche quasi-statique de modélisation du contrôle moteur développée dans ce projet, 
même si elle nécessite la counaissatlce de la géométrie corporelle pour la détemination 
des commandes centrales, est différente des approches dans lesquelles les commandes 
sont obtenues suite à la solution de la dynamicpe (directe ou inverse) du système. Par 
exemple, l'utilisation d'une approche par dynamique inverse dans le présent modèle 
nécessiterait des représentations neuronales des équations mathématiques du mouvement 
du tronc, des délais réflexes, et de la dépendance de la force en fonction de la vitesse. 
Les résultats des anaiyses pour la comparaison des sujets sains/swliotiqws ont démontré 
la faisabilité d'appliquer la modélisation biomécanique du tronc à l'étude des troubles 
muscdo-squelettiques. En effet, il a été possible de comparer les stratégies de 
recrutement caractéristiques des sujets scoliotiques et d'identifia un déséquilibre du 
SNC brs de la génération de commandes centrales. Ces altdrations poutraient avoir une 
influence sur le comportement biomécanique de la colonne vertébrale et pourraient 
entrriliier, sur une période de temps étendu sur la phase de croissance, des déformations 
du rachis. De ce fait, il aurait été possible d'étudier l'influence des patrons d'activation 
musculaire anomaux sur la tépartition des efforts sur les plaques de croissance des 
corps vertébraux et sur les disques intemrtdbraux à l'aide du I ~ F .  Toutefois, les 
propriétés mécaniques des éléments du modèle proviennent d'expérimentations sur des 
sujets cadavériques sains et il faudrait donc ajuster ces propriétés pour des sujets 
scoliotiques. La technique de modélisation et d'analyse proposée dans ce projet, 
combinée à d'autres travaux portant sur la modulation de croissance osseuse, la 
caractérisation de I'activité EMG, l'analyse cinématique et sur la modélisation du rachis 
scoliotique pourrait mener si un outil de simulation innovateur qui permettrait d'étudier 
plus en détail l'origine multifactorielie de la scoliose idiopathique et d'étudier 
l'implication des muscles et du contrôle moteur dans les troubles muscdo-squelettiques. 
11 est a noter cependant que le principe de correspondance biomécanique utiiisé dans ce 
projet pour gérer les longueurs seuils de recrutement des muscles constitue une 
hypothèse quant au fonctionnement du SNC et dépend uniquement de la géométrie 
d'insertions muscdaires ainsi que du processus de simulation. 
L'utilisation du modéle h. dans ce projet est basée sur l'hypothèse de sa capacité à 
modéliser les mécanismes du sysîèrne neurornusculaire. Les résultats obtenus ne visaient 
donc pas à vérifier et valider les fondements de L'approche L mais à démontrer la 
faisabilite d'utiliser cette modélisation du contrôle moteur dans un MÉF du tronc, Ainsi, 
Iors de I'anaiyse des résuitats du processus de génération des commands centrales, les 
différences significatives des dations avec et sans Ia gravité ont été attribuées a des 
patrons de commandes distincts pour le déplacement du point d'équilibre. Bien que la 
modification des seuils de recrutement des ÉM lors des simulations soit en respect avec 
les principes de modification des commandes centrales, celle-ci ne s'effectue pas de 
façon graduelle et continue dans le temps à cause de L'algorithme de solution utilisé par 
ANSYS. Par conséquent, les conclusions effectuées à partir de résultats obtenus selon 
une approche quasi-statique sont à considérer avec leurs limites. Les résultats et 
discussions rapportés proviennent de simulations qui, malgré la base neurophysiologique 
de l'approche de modélisation, font appel à plusieurs hypothèses et approximations afin 
de simplifier la problématique étudiée. Notamment, l'absence de CO-contraction dans la 
formulation des commandes centrales, l'approche quasi-statique de simulation et 
l'utilisation d'un nombre limité de sujets lors de l'analyse rendent difficile la 
comparaison avec des mesures expérimentales d'activité EMG et limitent donc la portée 
de l'étude. Une quantité importante de doanées sur le comportement du modèle 
biomécanique du tronc a été amassée et aurait pu être analysée plus en détail. Toutefois, 
I'objectif des travaux d'évaluation effectués dans le présent projet était de déterminer 
l'influence de l'intégration des raffinements sur le comportement du modèle du tronc et 
non pas d'évaluer le modèle biomécanique, tâche déjh effectuée lors des travaux de 
Aubin et coll. (1995). De plus l'approche originale de la modélisation neuromusculaire a 
déjà été évaluée ion des travaux de Beauséjour (1999) et Beauséjour et COU. (1999% 
1999b). 
Les différentes étapes de l'élaboration et de l'évaluation des RN ont mené à 
I'introduction d'un réseau de type GRNN afin de prédire les commandes centrales 
basées sur la formulation du modèle k. Toutefois, l'analyse des résultats a aussi montrd 
que le réseau de type MLP était en mesure de modéliser le contrôle moteur du MF du 
tonc. Ainsi, dépendamment de L'appiication, L'un ou i'auûe pourrait être utilisé. En effef 
si l'objectif est d'étudier les stratégies de recrutement musculaire et de comparer des 
niveaux d'activation, le réseau GRNN avec sa plus grande précision s'avère plus 
indiqué. Par contre, si l'objectif est d'étudier les tâches motrices et que cela nécessite 
une capacité d'extrapolation, l'utilisation du réseau de type MLP est préférable. 
La modélisation du contrôle moteur développée dans le cadre de ce projet de maîtrise 
représente un outil original permettant d'étudier l'implication des muscles et du contrôle 
moteur dans les troubles musculo-squelettiques. Les réseaux neuronaux (RN), technique 
d'apprentissage très puissante, ont la particularité de pouvoir généraliser les propriétés 
non-linéaires d'un système à partir de connaissances implicites. Us tirent profit de la 
complexité des systèmes fice ?î leur structure hautement parallèle et leur capacité de 
généralisation. D'autre part, ils ne nécessitent pas la connaissance du systéme et sont 
efficaces en présence de phénomènes bruit& ou imprécis (Bishop, 1995). L'étude des 
lombalgies représente notamment une application potentielle. En effet, cette pathologie 
met en cause des stratégies de recrutement musculaire et des patrons cinématiques 
caractéristiques qu'il serait possible de reproduire lors de simulations de tâches de levées 
de charges par exemple. Par conséquent, l'étude de tâches de manutention simuldes en 
laboratoire pourrait être réalisée afin d'identifier et comprendre le comportement des 
variables biomécaniques associées à l'augmentation du risque de lésion aux structures 
vertébrales. 
Outre les améliorations nécessaires qui ont été discutées dans chacun des chapitres 
principaux et les recommandations proposées par Beauséjour (1999), deux aspects 
globaux de la modélisation à l'aide du réseau neuronal nécessiteraient d'être revus. Le 
premier aspect concerne l'élaboration d'une banque de données expérimentales dont les 
données proviendraient d'études de la cinématique du tronc et l'utilisation de données 
d'entrée ayant une signification clinique plus intuitive comme la variation des courbes 
du rachis ainsi que des paramèûes tenant compte des efforts dans les éléments du 
modhle biomécanique. Le second aspect, qui est à notre avis essentiel et le plus 
important de tous, concerne le passage d'une approche quasi-statique vers une approche 
dynamique. Ce travail nécessiterait premièrement l'introduction de la formulation 
dynamique du modèle Â. avec ses paramètres d'amortissement, de délais réflexes et de 
vitesse et, dans un deuxième temps, l'utilisation de réseaux neuronaux dynamiques 
capables d'utiliser en entrée des signaux évoluant dans le temps. 
Les travaux effectués dans le cadre de ce projet de maîtrise ont été traités dans trois 
chapitres distincts. Toutefois, tous étaient liés à l'atteinte de l'objectif global du projet 
qui consistait à développer le modèle de contrôle moteur en intégrant un technique 
d'apprentissage. Ainsi, il était essentiel d'améliorer la modélisation des muscles et de 
s'assurer qu'il était possible de simuler les mouvements de flexion et d'inflexion latérale 
avant d'étudier le processus de génération des commandes motrices pour ces 
mouvements volontaires. L'étude des stratégies de recrutement musculaires avec le MÉF 
d'un sujet sain constituait une étape importante entre l'intégration des raffinements du 
modéle musculaire et l'intégration d'une technique d'apprentissage. En effet, l'étude a 
fourni des renseignements supplémentaires quant au comportement du modèle neuro- 
musculo-squelettique et a montré la complexité de la procédure de simulation de 
mouvement volontaire. D'autre part, la méthodologie élaborée lors de cette étude a été 
utilisée afin d'appliquer le MÉF du tronc H l'étude d'un désordre du rachis, démontrant 
aussi la faisabilité d'étudier les pathologies du rachis d'origines neuromusculaires. 
L'accomplissement d'un tel projet de maîtrise démontre la faisabilité d'unir à l'intérieur 
d'une même approche des champs de comaissances multidisciplinaires portant sur 
l'anatomie, la biomécanique, la neurophysiologie et l'intelligence artificielle. La 
contniution majeure apportée par ce projet repose sur l'introduction de la capacité du 
modèle biomécanique à apprendre l'éxécution de mouvements volontaires et à s'adapter 
aux changements des conditions de simulations. De plus, le modèle de contrôle moteur 
développé simplifie et diminue considérablement le temps requis par le processus de 
simuiation. En conséquence, le nodéle neuromuscuiaire présenté constitue une solution 
unique et innovaîrice capable de gérer les variabilités dues aux géoméüies corporelles et 
aux stratdgies de recrutement ainsi que de fournir des renseignements quant aux 
fonctions biomkaniques des muscles et de leurs effets sur les structures de la cage 
thoracique et du rachis. Enfin, cette modélisation du tronc est unique puisqu'elle 
représente le premier modhle par éléments finis du tronc A intégrer une technique 
d'apprentissage basée sur la formulation du modéle A du contrôle moteur. 
En complément des études cliniques et expérimentales, les modèles des systèmes 
biologiques demeurent indispensables pour l'étude de la biomécanique du système 
musculo-squelettique. Des progrès considérables des techniques de modélisation sont 
encore nécessaires pour l'atteinte d'un tel objectif ambitieux mais les recherches dans le 
domaine montrent clairement la faisabilité et le potentiel des modèles biomécaniques 
pour l'étude des troubles musculo-squelettiques. Notamment, des tâches de levée de 
charges pourraient être modélisées afin d'analyser les conditions statiques et 
dynamiques auxquelles est soumis le tronc lors des situations de travail en industrie. Un 
autre domaine d'application envisageable concerne la stimulation électrique 
fonctionnelle (Functionnal Electrical Stimulation, FES) qui fait présentement l'objet de 
beaucoup d'études en réadaptation et en physiothérapie atin d'intervenir sur les troubles 
myopathiques. La stimulation musculaire est également utilisée pour l'étude des 
mécanismes possibles de correction des déformations du rachis et le modèle p m * t  êüe 
utilisé à cette fin lors de simulations du recrutement de certains groupes de muscles. 11 
va de soit que les perspectives de recherche utilisant la modélisation biomécanique sont 
nombreuses et constituent des défis scientifiques de taille mais les ressources techniques, 
sans cesse en évolution, rendent imaginables de tels défis et permettront un jour 
d'améliorer les connaissances du fonctio~ement de la machine complexe qu'est L'être 
humain.. . 
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ANNEXE 1 
Concepts et notions de base sur les réseaux neuronaux 
ANNEXE 1 - CONCEPTS ET NOTIONS DE BASE SUR LES &SEAUX 
NEURONAUX 
Cette annexe présente les principes de base du fonctionnement des réseaux neuronaux 
0 tirés principalement de Bishop (1 999, Fausett (1994) et Ripley (1996). 
A1.1 Principes de base 
Connaissant un intétêt sans cesse grandissant, les RN ont été introduits avec succès dans 
des domaines va& a6n de résoudre des problèmes de classification, de prédiction, de 
reconnaissance ou de contr6le. Us représentent une technique de modélisation très 
puissante profitant de la non-linéarité et ont la particdarit6 d'apprendre implicitement 
une relation à l'aide d'exemples basés sur L'hypotke qu'il existe une relation entre Ies 
données d'enîrée et de sortie. 
Un RN est typiquement composé d'unités interconnectées disposées en niveaux d'entrée, 
intermédiaire et sortie formant une architecture de traitement hautement parallèle (figure 
a 1-1). La fonction de la synapse biologique est modélisée par un poids de connexion 
modifiable qui est associé à chacune des connexions et le signal électrique dû à la 
dépolarisation du neurone est représentd par un niveau d'activation+ Chaque unité 
manipule, à liaide d'un algorithme, Ie patron d'activitb reçu pour le transformer en un 
signal de sortie. Pour ce faire, elle calcule l'activation en effectuant la somme pondérée 
des activités des unit& du niveau précédent et transforme ensuite cette valeur par le biais 
d'une fonction d'activation aiin d'obtenir une valeur de sortie qui est envoyée aux unités 
du niveau suivant. Ce type de fonctionnement, où les activations sont projetées vers 
l'avant, caractérise une topologie feedfonvard analogue au système de contrÔIe en 
boucle ouverte (open-ioop). Iî &ste aussi une topotogie de type &urrente veedbak) 
permettant la modéliation des mes de contrôle en boucle fermée (closed-hop). 
Niveau Niva+ Niosau & 
d'enûée @&&ws mrtir 
Figure A 1-1: Schéma d'un RN typique représentant la structure de connexion 
paralléle en projection ven l'avant (fieedforward) 
Le comportement d'un RN dépend à la fois des poids de connexion et des fonctions 
d'activation. On retrouve typiquement quatre types de fonction: linéaire, de seuillage, 
sigmoïde et radiale. La phase d'apprentissage d'un réseau pour un probléme donné 
s'effectue selon la procédure suivante : (1) une banque de données (BDD) constituée 
d'un ensemble de cas (paires d'enûée et de sortie) est présentée au réseau, (2) un 
algorithme d'apprentissage caIcul l'écart entre les valeurs de sortie prédites par le réseau 
et celles présentées, (3) le poids de chacune des connexions est modifié de façon à ce 
que le réseau détermine une meilleure approximation des données de sortie puis (4) ce 
cycle est répété jusqu'a ce que l'erreur atteigne une valeur minimale. iJ existe deux types 
d'apprentissage pour les RN que l'on emploie avec diffdrents types d'architectures. II y 
a l'apprentissage supervisé et non-supervis& L'algorithme briévement expliqué ci- 
dessus est du type supervisé. Dans le cas d'apprentissage non-supervisé, le réseau est 
autonome: il ne fait qu'inspecter les données d'entrée qu'on lui présente (non plus les 
paires de données entrée-sortie), trouve certaines propriétés de la BDD et apprend à 
&ter ces propriétés dans ces valeurs de sortie. 
Al.2 Algorithme d'apprentissage 
L'algorithme d'apprentissage (AA) le plus coummmwt utilisé, connu sous Ie nom & 
rétropropagation (backpropagaiton, BP), a été invente en 1974 par Paul J. Werbos. Cet 
algorithme calcule chaque emur de poids en évaluant d'abord l'erreur d'activation qui 
représente le taux auquel l'erreur varie alors que le niveau d'activation de l'unité est 
modifié. L'algorithme a été longtemps ignoré, probablement parce que son utilité n'était 
pas entièrement démontrée. Ce n'est qu'en 1986 que David E.Rumelhart et David B. 
Parker, indépendamment, redécouvrirent Palgorithme en démontrant qu'il était possible 
reproduire la cartographie complexe de données (data mapping) (Anderson et Rosenfeld, 
1998). 
Comme il a été mentionné, le but de I'AA est de fixer les poids de co~exion selon un 
processus itératif atin de minimiser l'erreur de prédiction du réseau. Les différences 
entre les valeurs prédites et désirées pour chaque cas sont combinées ensemble par une 
fonction d'erreur (somme des carrés par exemple) afin de fournir l'erreur du réseau. Peu 
importe la configuration des poids, l'erreur peut être représentée graphiquement par une 
surface d'erreur et l'objectif de I'AA est de trouver par exploration le point le plus bas 
sur cette surface. Typiquement, cela est fait en calculant la direction du gradient le plus 
grand en un point de la surface d'erreur et d'utiliser cette Somation pour se déplacer 
vers un minimum qui peut être local ou, de préference, global. Ces déplacements sont 
fonction de la vitesse d'apprentissage (learning rate) qui fixe la largeur des sauts sur la 
surface et d'un terme de momenium permettant d'augmenter la vitesse et d'être en 
mesure d'échapper aux miaimums locaux. Certaines variances de l'algorithme BP 
existent pour palier les problèmes de minimum local et de lenteur de l'apprentissage 
notamment les fonctions d'optimisation non-lindaire Descente de gradient conjugué 
(Conjugated gradient descent, CûD) et Levenberg-Mwquardt mais elles ne sont 
applicables que dans certaines circonstances, notamment lors que beaucoup de données 
sont disponible ou que le réseau ne contient qu'une seule sortie (Bishop, 1995; 
Shepherd, 1997). 
La propriété la plus importante d'un RN repose sur sa capacité de généralisation ou la 
O capacité de prédiction à partir de nouveaux cas. Cette propriété sous-tend un problème 
majeur qui peut survenir lors de la phase d'apprentissage : il est possible lors de 
l'apprentissage que le réseau (< apprenne par c m  » la fonction (over-learning ou over- 
fining) suite à un trop grand nombre d'itérations. Plus un réseau contient de poids de 
connexion, plus il peut modéliser des problémes complexes et plus il est sujet à I'over- 
fining. Pour palier à ce problème, une partie de la BDD est conservée pour faire un 
ensemble de vérification qui sera utilisé durant l'apprentissage uniquement pour vérifier 
la progression de 1'AA à l'aide de validation croisée (cross-validation): si l'erreur 
d'apprentissage diminue alors que l'erreur de vérification stagne ou augmente, le réseau 
commence à sur-apprendre et il faut stopper l'algorithme. 
Les problbmes associés aux minimums locaux, au choix des fonctions et aux décisions 
concernant la taille du réseau impliquent qu'il faut expérimenter avec un grand nombre 
de réseaux et comparer les performances, Un bon indice de la performance d'un réseau 
est l'erreur de vérification. Toutefois, puisque l'ensemble de vérification a déjà été 
utilisé et qu'il fait partie du processus d'apprentissage, cet indice de performance s'avère 
biaisé. Ainsi, il faut réserver un autre ensemble pour tester le modèle final et s'assurer 
que les résultats de l'ensemble de vérification et d'apprentissage sont réels et non pas 
des artéfacts du processus d'apprentissage. 
A13 Banque de données 
L'Btape la plus importante lors l'implantation d'un RN concerne l'élaboration de la 
BDD. il n'existe pas de loi empirique pour déterminer queues variables utiliser et 
combien. Seulement l'intuition basée sur les connaissances du problème à modéliser et 
une directive heuristique stipulant qu'il doit avoir dix fois plus de cas que le nombre de 
connexion dans le réseau. Les données doivent avant tout être représentatives du 
phénomène analysé et couvrir toutes les possibilités : un réseau apprend la 
caractéristique la pIus simple de la BDD. Par exemple, on désire d'un réseau qu'il 
reconnaisse l'image d'une voiture et il est donc entraîné avec des centaines d'images 
avec et sans voiture jusqu'a ce que l'erreur soit prés de zéro. De nouvelles images lui 
sont alors ptésentks et il ne réussit pas ;ii les classer. Les photos ont étd prises lors de 
conditions d'ensoleillement dBQentes et celies avec voitures en majorité lors de 
j o d e s  ensùleiiides. Le réseau a donc appris ii distinguer I'intensitd de la lumière. 
Ainsi, les variables d'entrée choisies devront êûe repdsentatives, indfipendantes, et ne 
pas contenir d'informations redondantes. 
La plage de réjmnses numt!riques limitées, dépendante des fonctions d'activation, 
implique que les données doivent subir une étape de pré et post-traitement. 
Typiquement, les ~ O M ~ S  sont mises à I'échdle (scaling) a l'aide d'une fonction linéaire 
(minima, mean/SD) qui transfere les données dans la plage de réponse ddsirée. Dans 
certaines circonstances, une fonction d'échelle non-linéaire (logarithmique) sera 
nécessaire, comme par exemple si la variable est distribuée exponentiellement. 
A1.4 Types d'architecture 
11 existe autant de types d'architecture que le nombre d'applications des RN a ce jour. 
A h  de ne pas alourdir davantage la revue, cette section présente trois Spes 
d'architectures utilisant un AA supervisé qui seront employées dans ce projet 
A1.4.1 Perceptron mdticouches 
Le Perceptron multicouches (MuItiIayer Percepîron, MLP) est le type d'architecture le 
plus employé aujoiird'hui. U a ét6 brikvement introduit à la section 2.4.1.1. Le réseau 
W est capable de mod&x des fonctions très diverses selon la complexité de sa 
sûuctme et selon l'utiljsation de fonctions d'activation non-rinéaks. Le choix du 
nombre & niveaux intermédiaires (NI) et d'imités est déterminé par essais et erreurs. Un 
point de départ est d'employer un NI et le nombre d'mités égales à Ia moitié de la 
somme des unités d'entrée et âe sottie. 
Le taux d'activation d'une unit6 étant un somme pond& des entrées implique que ce 
taux est une fonction linéaire de plusieurs entrées qui est ensuite transformée par une 
fonction sigmoïde. L'association de fonctions linéaires multidiiensionnelles formant un 
hyperplan (selon le nombre d'entrées) avec une fonction sigmoïde unidimensionnelle 
produit une surface de réponse caractéristique. Un réseau MLP combine plusieurs de ces 
surfaces avec des directions de gradient différentes. Lors de l'apprentissage, les sufaces 
de réponse des unités subissent des rotations et translations jusqu'à produire un 
agencement modélisant les surfaces de réponse du réseau. 
A1.4.2 Radial basis function 
Un réseau Fonction radiale de base (Radial basis firnction, RBF) possède un niveau 
intermédiaire formé d'unités radiales. CeIIes-ci ont comme fonction d'activation une 
fonction Gaussieme caractérisée par un centre et un écart-type et divise par conséquent 
la surface de réponse A partir d'hypersphéres. L'obtention des sorties du réseau repose 
sur une combinaison linéaire des sorties (donc une somme pondérée des Gaussiennes) et 
des fonctions d'activation linéaires pour les unités du niveau de sortie. L'obtention de 
bons résultats avec ce type de réseau réside dans la recherche des centres des fonctions 
Gaussiennes. Ceci peut être effectud avec un apprentissage supervisé mais une approche 
non-supervisée produit de meilleurs résultats. Ea général, ce réseau est implémenté via 
une approche hybride selon laquelle les centres et écart-types des fonctions Gaussiennes 
sont déterminés de façon non-supervisée alon que le traitement des activations du 
niveau de sortie est supervisé. 
Les réseaux RBF ont plusieurs avantages sut les MLP. ils sont premièrement 
d'architecture plus simple, n'inciuant qu'un seul niveau intermédiaire. Ensuite, la 
transformation du niveau de sortie peut être optimisée en utilisant des techniques 
traditionnelles de modélisation linéaire, qui sont plus rapides et ne soufh pas des 
problèmes de minimums locaux. Ainsi un réseau RBF peut être entraîné très rapidement 
et avec peu de données. 
A1.4.3 Generabed regression neural networks 
Les réseaux de neurones de RegressiUn généralisée (General Regression Neural 
Neîworh, GRNN), variantes du RBF, sont basés sur l'estimation d'une fonction de 
densité de probabilité. Développés à l'origine pour des applications statistiques et 
connus sous le nom de Naduraya-Watson kernel regression, le réseau GRNN a été 
redécouvert en 1991 par Donald Specht (Specht, 1991). Son architecture est formée de 
quatre niveaux: le niveau d'entrée, le premier NI constitué d'unités radiales, le second 
constitué d'unités de sommation et le niveau de sortie. L'avantage principal de ce type 
de réseau est la rapidité de la phase d'apprentissage obtenue griice l'utilisation de la 
fonction de type Rernel. La sortie de cette fonction est une estimation du degré auquel le 
patron d'entrée inconnue correspond a la distribution déteminée. Le seul paramètre 
ajustable du réseau est la déviation pour la fonction kemel qui permet 17interpoIation 
entre les patrons de l'ensemble d'apprentissage. L'optimisation de ce paramètre est très 
important pour les performances du &eau et est déterminé à l'aide d'ajustements 
itératifs et de la procédure de validation croisée. Ce type de réseau est généralement 
utilisé lorsque le nombre de données est faibIe et sans structure catégorielle. 
A1.5 Considhîions pour Papplication des réseaux neuronaux 
Les types de RN pr6sentés dans les d o n s  prkédentes sont incapables de gérer des 
domdes ou un signal continu puisqu'ds ne présentent aucune stnictwe temporelle et 
n'incluent pas de récurrence veedback). ils ne peuvent donc être utilisés dans la 
modélisation du contrôIe neurai du mouvement. Cependant, ils s'avèrent judicieux dans 
les situations d'analyse statique ou quasi-statique où l'on tente de déterminer la fonction 
du SNC dans la rèpartition de I'activit45 muscutaire comme par exemple pour le maintien 
d'une posture ou [a résistance ii des charges externes 
De hçon générale, les systèmes de contrôle (biologiques ou autres) sont des processus 
non-linéaires et les param&tres gemnt ces mécanismes varient souvent en fonction du 
temps. Pour faire en sorte que le contrôleur subisse un apprentissage, les données de 
sortie du réseau doivent être connues. Toutefois, dans les applications du contrôle 
moteur, ces données de sortie, teprésentées par les effërences motrice, sont généralement 
inconnues de l'utilisateur (Braspenning, 1995). Ainsi, les données de sortie pourraient 
être fournies, explicitement, par une trajectoire de référence (par exemple Kim, 1998) ou 
une mesure de l'évolution de l'activit6 du système (par exemple Cheron, 1996). 
